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Resumo
A otimizac¸a˜o em radiologia e´ uma etapa fundamental para adequar a dose ab-
sorvida mantendo a qualidade da imagem. Para pacientes pedia´tricos a necessidade de
otimizac¸a˜o e´ ainda maior, pois crianc¸as sa˜o mais radiossens´ıveis e teˆm uma maior expec-
tativa de vida. A Figura de Me´rito (FOM ) e a Eficieˆncia de Detecc¸a˜o Quaˆntica (DQE )
sa˜o grandezas empregadas para a otimizac¸a˜o em radiologia, por avaliarem simultaneamente
dose e qualidade da imagem. O objetivo deste trabalho foi determinar os paraˆmetros o´timos
de exposic¸a˜o para radiologia pedia´trica de to´rax por meio de simulac¸a˜o Monte Carlo (MC)
e estudos experimentais. O co´digo MC PENELOPE 2014 com a extensa˜o penEasy 2015 foi
utilizado. Objetos homogeˆneos de diferentes espessuras compostos de acr´ılico simulavam o
to´rax de uma crianc¸a com diferentes idades. Uma escada de alumı´nio foi inclu´ıda para si-
mular diferentes espessuras de tecido o´sseo. A avaliac¸a˜o dosime´trica na superf´ıcie do objeto
simulador foi baseada na dose de entrada na pele (DEP), enquanto a dose me´dia absorvida
(D) foi utilizada para a avaliac¸a˜o da deposic¸a˜o de dose no volume total do objeto. A qua-
lidade da imagem foi quantificada determinando o ru´ıdo presente na imagem a partir da
raza˜o sinal-ru´ıdo (SNR) e a relac¸a˜o entre contraste e ru´ıdo relativo na imagem a partir da
raza˜o contraste-ru´ıdo (CNR). Os paraˆmetros de exposic¸a˜o foram: feixes monoenerge´ticos
e polienerge´ticos; filtros adicionais de alumı´nio e cobre. Tambe´m foi avaliada a influeˆn-
cia do tipo de detector, distaˆncia fonte-detector e inclusa˜o de grade antiespalhamento na
decisa˜o dos paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o. Experimentalmente um tubo de raios X cl´ı-
nico foi utilizado e a tecnologia de detecc¸a˜o foi radiografia computadorizada (CR). Dose e
qualidade da imagem foram determinadas para objetos simuladores constru´ıdos baseados
no modelo utilizado na simulac¸a˜o MC. A FOM foi determinada ponderando a dose e a
qualidade da imagem para diferentes potenciais do tubo e filtros adicionais. A DQE foi de-
terminada para um potencial do tubo de 70 kV variando o produto corrente-tempo (mAs).
Os resultados das simulac¸o˜es mostraram que as grandezas dosime´tricas, tipo de detector,
distaˆncia fonte-detector e presenc¸a da grade antiespalhamento tem pequena influeˆncia na
decisa˜o de espectro o´timo. Espectros com filtrac¸a˜o adicional maiores ou iguais a 0,6 mm
de cobre apresentam os melhores desempenhos na otimizac¸a˜o. Pore´m, esta escolha esta´
associada a uma necessidade do aumento do mAs. Portanto, considerando limitac¸o˜es da
capacidade te´rmica do tubo de raios X, filtros adicionais de 2 mm de alumı´nio mais 0,2 mm
de cobre podem ser indicados como alternativa para a otimizac¸a˜o do espectro de raios X.
Os resultados de simulac¸a˜o e experimentais de FOM concordam com relac¸a˜o a escolha da
filtrac¸a˜o adicional e potencial do tubo o´timo. A otimizac¸a˜o por meio da DQE indicou que
menores valores de mAs apresentam o melhor desempenho. A comparac¸a˜o dos resultados
obtidos neste trabalho com dados cl´ınicos mostraram que existe a possibilidade de reduc¸a˜o
de dose na pra´tica cl´ınica. Por fim, pode-se concluir que os espectros o´timos poderiam ser
implementados em ambientes cl´ınicos visando a otimizac¸a˜o.
Abstract
Optimization in radiology is a fundamental step that aims to adjust the absor-
bed dose while maintaining image quality. For pediatric patients the need for optimization
is even greater, as children are more radiosensitive and have a longer life expectancy. The
Figure of Merit (FOM ) and Detection Quantum Efficiency (DQE ) can be used as opti-
mization metrics in radiology, since evaluate dose and image quality. The objective of
this study was to determine the optimal exposure parameters for pediatric chest radiology
using Monte Carlo simulation (MC) and experimental studies. The MC code PENELOPE
2014 with the penEasy 2015 extension was used. Homogeneous acrylic phantoms of dif-
ferent thicknesses simulated the chest of a child with different ages. An aluminum edge
was included to simulate different thicknesses of bone tissue. The dosimetric evaluation
on the phantom surface was based on the entrance skin dose (ESK ), while the mean ab-
sorbed dose (D) was used for the dose deposition evaluation in the total volume of the
object. The image quality was quantified by determining the noise present in the image
from the signal-to-noise ratio (SNR), and the relation between contrast and relative noise
in the image from the contrast-to-noise ratio (CNR). The exposure parameters were: mo-
noenergetic and polyenergetic beams; additional aluminum and copper filters. It was also
evaluated the influence of detector type, source-detector distance and inclusion of antiscat-
ter grid in the decision of optimal exposure parameters. Experimentally, a clinical X-ray
tube was used and the detection technology was computerized radiography (CR). Dose and
image quality were determined for phantoms constructed based on the model used in the
MC simulation. FOM was determined based on dose and image quality for different tube
potentials and additional filters. The DQE was determined for a potential of the 70 kV
tube by varying the current-time product (mAs). The results of the simulations showed
that the dosimetric quantities, detector type, source-detector distance and the presence
of the antiscatter grid have a small influence on the optimum tube potential decision and
additional filtration. Spectra with additional filtration greater than or equal to 0.6 mm of
copper present the best performances in optimization. However, the additional filtration is
also related to the need of an increase in the current-time product. Therefore, considering
the X-ray tube thermal capacity limitations, additional filters of 2 mm of aluminum plus
0.2 mm of copper may be indicated as an alternative. The FOM simulation and experi-
mental results agree with respect to the choice of additional and potential filtration of the
optimal tube. The optimization through the DQE indicated that the lowest possible value
of the current-time product presents the best performance for x-ray spectra optimization.
The comparison of the results obtained in this study with clinical data showed that there
is a possibility of dose reduction in clinical practice. Finally, it can be concluded that opti-
mal spectra could be implemented in clinical settings aiming at optimizing the relationship
between image quality and dose.
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Cap´ıtulo 1
Introduc¸a˜o
Nos u´ltimos anos, a preocupac¸a˜o com os n´ıveis de dose em radiologia diagno´stica
teˆm se intensificando no mundo todo, e uma atenc¸a˜o especial tem sido voltada a` radiologia
pedia´trica [1–3]. A radiologia pedia´trica e´ considerada uma especialidade peculiar e com
caracter´ısticas distintas da radiologia de pacientes adultos [1]. Crianc¸as apresentam uma
radiossensibilidade ate´ dez vezes maior em relac¸a˜o a adultos [2], e tambe´m apresentam uma
maior expectativa de vida; logo, ha´ uma maior chance de ocorreˆncia de caˆncer radioinduzido
durante as suas vidas [1, 2, 4].
Dentro deste contexto, criaram-se associac¸o˜es como o Image Gently : uma co-
operac¸a˜o formada em 2007 com mais de 50 organizac¸o˜es e cujo objetivo e´ aumentar a
conscientizac¸a˜o das comunidades me´dica e cient´ıfica quanto a` necessidade de ajustar a
dose de radiac¸a˜o na aquisic¸a˜o de imagens de raios X de crianc¸as [1, 5]. A criac¸a˜o do Image
Gently inspirou a criac¸a˜o de outras associac¸o˜es, como o LatinSafe, formada em 2015 com
objetivos similares ao Image Gently, pore´m focando seus esforc¸os na Ame´rica Latina.
Dentre os exames mais frequentes em radiologia pedia´trica, destacam-se os exa-
mes de radiografia de to´rax [6]. Em pacientes pedia´tricos de 1 a 5 anos, este tipo de exame e´
realizado para diagno´stico de pneumonia [7] e infecc¸o˜es em vias ae´reas [8, 9]. A radiografia
de to´rax e´ fundamental para avaliar a sau´de de crianc¸as, uma vez que a pneumonia e´ uma
grande responsa´vel pela mortalidade infantil, representando 13 e 19% dos casos de morte
de crianc¸as com idades abaixo de 5 anos no Brasil [7] e no mundo [10], respectivamente.
Neste cena´rio de risco versus beneficio, a otimizac¸a˜o do exame de raios X e´
imprescind´ıvel, visando obter uma imagem com a mais alta qualidade e adequando a dose
depositada no paciente, seguindo o princ´ıpio ALARA (do ingleˆs As Low As Reasonable
Achievable [1, 5]. A qualidade da imagem, do ponto de vista de otimizac¸a˜o, e´ a imagem
final po´s processamento a ser visualizada para o diagno´stico. Neste caso, o fator mais
importante e´ a possibilidade de visualizac¸a˜o de pequenas estruturas, sendo necessa´rio para
isso um alto contraste e baixo ru´ıdo na imagem.
Com um objetivo semelhante ao princ´ıpio ALARA, o Bonn Call for Action
procura promover um trabalho coordenado para abordar questo˜es que surjam na protec¸a˜o
18
radiolo´gica na medicina. Esta ac¸a˜o foi lanc¸ada em uma confereˆncia internacional organi-
zada pela Ageˆncia Internacional de Energia Nuclear (IAEA) em 2012, realizada em Bonn,
na Alemanha, e foi fortalecida na confereˆncia de acompanhamento em Viena, na A´ustria,
em 2017 [11].
Nas ultimas de´cadas, com o desenvolvimento de detectores digitais, ocorreu
uma importante migrac¸a˜o para este tipo de tecnologia, que aponta muitas vantagens, tais
como: facilidade de armazenamento, possibilidade de realizar processamento de imagem
computacionalmente e uma maior eficieˆncia de detecc¸a˜o, possibilitando a diminuic¸a˜o na
dose depositada no paciente [12]. Ale´m disso, em radiografia digital, o processo de ob-
tenc¸a˜o de imagens para o diagno´stico consiste de treˆs etapas independentes: aquisic¸a˜o,
processamento e visualizac¸a˜o [12]. A otimizac¸a˜o da imagem diagno´stica final pode ser rea-
lizada separadamente em qualquer uma das etapas, visando adequar a dose e/ou melhorar
a qualidade da imagem. A primeira etapa, que envolve o processo de aquisic¸a˜o, e´ o foco
deste trabalho, pois uma otimizac¸a˜o da primeira etapa implica em uma melhoria na ima-
gem final utilizada para fins diagno´sticos. Ale´m disso, a etapa de aquisic¸a˜o compreende os
processos f´ısicos de deposic¸a˜o de dose e detecc¸a˜o.
A otimizac¸a˜o da etapa de aquisic¸a˜o da imagem radiogra´fica e´ baseada na sele-
c¸a˜o de paraˆmetros geome´tricos e de exposic¸a˜o, tecnologia de detecc¸a˜o e dispositivos para
remoc¸a˜o da radiac¸a˜o espalhada. Diversos estudos teˆm apontado que o paraˆmetro mais
importante no contexto de otimizac¸a˜o e´ o espectro de raios X, caracterizado pelo potencial
do tubo de raios X e a filtrac¸a˜o adicional, pois afeta a qualidade da imagem e a dose em
radiologia [1, 13–15].
Em radiologia pedia´trica existem poucos guias e protocolos que indicam condi-
c¸o˜es de exposic¸a˜o o´timas. O Cole´gio Americano de Radiologia (do ingleˆs American College
of Radiology - ACR) indica um potencial de tubo entre 60 e 75 kV [16]. Por outro lado, a
Ageˆncia Internacional de Energia Nuclear (do ingleˆs International Atomic Energy Agency
- IAEA) indica um valor de 58 kV com filtrac¸a˜o adicional de 0,9 mm cobre para rece´m
nascidos e recomenda aumentar o potencial de tubo e diminuir a filtrac¸a˜o adicional com o
aumento da espessura do to´rax ate´ no ma´ximo 66 kV e 0,2 mm de cobre [3]. Ja´ o protocolo
Europeu indica um potencial de tubo entre 60 e 65 kV para rece´m-nascidos e entre 65 e
85 kV para crianc¸as ate´ 5 anos ambos com filtrac¸a˜o adicional de 1 mm de alumı´nio somados
a 0,1 ou 0,2 mm de cobre [17]. A portaria 453 da Ageˆncia Nacional de Vigilaˆncia Sanita´ria
(ANVISA), responsa´vel por estabelecer as diretrizes ba´sicas em radiodiagno´stico me´dico
no Brasil, na˜o apresenta recomendac¸o˜es para pacientes pedia´tricos, citando somente que e´
necessa´ria uma atenc¸a˜o particular para estes pacientes [18].
Embora o tema seja de grande importaˆncia, existem poucos trabalhos na litera-
tura focados em determinar os paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o para radiologia pedia´trica,
mais especificamente exames na regia˜o anatoˆmica do to´rax. Estes trabalhos usam diferen-
tes metodologias que resultam em diferentes indicac¸o˜es de paraˆmetros o´timos em radiologia
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pedia´trica. Destacamos os trabalhos abaixo, que estudam regio˜es anatoˆmicas similares ao
to´rax.
Gould [13] fez um estudo de otimizac¸a˜o para exames de abdoˆmen e to´rax para
as idades: rece´m-nascido, 5, 10 e 15 anos, baseando-se em um sistema de radiografia digital
(DR) e, usando como me´todos de reduc¸a˜o de espalhamento, a grade antiespalhamento e
te´cnica de air gap. O autor utilizou a figura de me´rito (FOM ) como me´trica de otimizac¸a˜o,
e ela foi definida como a raza˜o entre o quadrado da Raza˜o Sinal-Ru´ıdo (SNR) e a dose
efetiva (E ). Foi mostrado que potenciais o´timos se encontram entre 70 e 80 kV para rece´m-
nascidos e entre 70 e 90 kV para crianc¸as de 5 a 15 anos com a filtrac¸a˜o adicional de 0,2 mm
de cobre para os dois casos.
Gislason et al. [14] estudou as condic¸o˜es de otimizac¸a˜o para cateterismo card´ıaco
baseado em duas definic¸o˜es de FOM : a raza˜o entre o quadrado da Raza˜o Contraste-Ru´ıdo
(CNR) pela dose de entrada na pele (DEP) e dose efetiva (E ). Objetos simuladores de
8, 12 e 16 cm de espessura foram usados para representar espessuras t´ıpicas de to´rax de
crianc¸as. Os resultados obtidos mostraram que potenciais o´timos esta˜o no intervalo de 50
e 55 kV para filtrac¸a˜o adicional de 0,25 e 0,9 mm de cobre.
Launders et al. [15] realizou um estudo para determinar as condic¸o˜es o´timas
de exposic¸a˜o para radiografia de to´rax comparando a dose efetiva e a raza˜o sinal-ru´ıdo, e
tambe´m a eficieˆncia de detecc¸a˜o quaˆntica. Combinando as grandezas estudadas os autores
mostraram que o intervalo o´timo de potenciais de tubo varia de 90 a 110 kV.
Penchev et. al. [19] realizou um estudo para determinar as condic¸o˜es o´timas
de exposic¸a˜o baseada na FOM definida como a raza˜o entre o quadrado da SNR e a dose
me´dia absorvida (D). Foram analisadas as idades de rece´m-nascido, 3, 10 e 15 anos. Os
resultados obtidos mostraram que potenciais o´timos esta˜o no intervalo de 50 e 60 kV e e´
indicado o uso de filtrac¸a˜o adicional de 0,125 mm de cobre.
Outros trabalhos realizaram estudos similares de otimizac¸a˜o para outras regio˜es
anatoˆmicas, como radiografia de extremidades [20] e estudos de exames de fluoroscopia
para determinar paraˆmetros de exposic¸a˜o o´timos em termos de taxa de exposic¸a˜o [21, 22].
Ale´m disso, existem trabalhos estudando outros paraˆmetros da etapa de aquisic¸a˜o, como a
necessidade da grade antiespalhamento [23, 24].
Em suma´rio, observa-se que os estudos de otimizac¸a˜o em radiologia digital pe-
dia´trica sa˜o baseados nas grandezas que quantificam a qualidade da imagem, como: raza˜o
sinal-ru´ıdo (SNR) e raza˜o contraste-ru´ıdo (CNR). Ale´m disso, as grandezas dosime´tricas
mais usadas sa˜o o kerma no ar incidente, a dose de entrada na pele (DEP), a dose me´dia
absorvida (D) e a dose efetiva (E ). Como me´trica de otimizac¸a˜o, e´ mais comumente usada
a Figura de Me´rito (FOM ) [13, 14, 19], apresentando diversas definic¸o˜es na literatura ba-
seadas na qualidade da imagem e dose; e mais recentemente, tambe´m se tem utilizado a
Eficieˆncia de Detecc¸a˜o Quaˆntica (DQE ) [15]. Ale´m disso, existem estudos utilizando simu-
lac¸a˜o Monte Carlo [19, 25] e me´todos experimentais [13, 14]. A simulac¸a˜o Monte Carlo e´
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amplamente utilizada devido a` sua maior liberdade e flexibilidade, podendo ser usada para
verificar a influeˆncia de uma grande variabilidade de paraˆmetros com facilidade, como o
espectro de raios X, o tipo de detector, o uso da grade antiespalhamento, entre outros. Es-
tudos experimentais sa˜o utilizados para a caracterizac¸a˜o e avaliac¸a˜o de paraˆmetros o´timos
em tubos de raios X e sistemas de detecc¸a˜o cl´ınicos espec´ıficos, ale´m de serem usados para
comparac¸a˜o e validac¸a˜o de estudos de simulac¸a˜o Monte Carlo.
De maneira geral, percebe-se que na˜o ha´ uma metodologia u´nica estabelecida
para determinar os paraˆmetros de exposic¸a˜o o´timos em estudos de radiografia pedia´trica.
Devido a`s diferentes metodologias empregadas, cada estudo obte´m condic¸o˜es o´timas de ex-
posic¸a˜o diferentes. Adicionalmente, os diferentes protocolos internacionais na˜o apresentam
concordaˆncia entre si em suas indicac¸o˜es de potencial do tubo e filtrac¸a˜o adicional.
Portanto, o principal objetivo deste trabalho e´ a identificac¸a˜o dos paraˆmetros
o´timos de exposic¸a˜o para exames de to´rax em radiologia digital pedia´trica. Para isso,
uma metodologia detalhada foi estabelecida combinando os resultados de simulac¸a˜o Monte
Carlo e experimentais, a fim de encontrar as condic¸o˜es que fornec¸am a melhor qualidade
da imagem com a menor dose. Para atingir esse objetivo, tambe´m foram investigadas
detalhadamente a influeˆncia da qualidade do feixe (ditada pelos materiais do filtro adicional
e pelo potencial do tubo), intensidade (ditada pelo produto corrente-tempo), caracter´ısticas
do receptor de imagem e grade antiespalhamento na qualidade da imagem e dose absorvida.
A qualidade da imagem foi quantificada usando as grandezas sinal-ru´ıdo (SNR) e a raza˜o
contraste-ru´ıdo (CNR). Como grandezas dosime´tricas foram usadas a dose de entrada na
pele (DEP) e a dose me´dia absorvida (D). A Figura de Me´rito (FOM ) e Eficieˆncia de
Detecc¸a˜o Quaˆntica (DQE ) foram as me´tricas utilizadas para a otimizac¸a˜o.
O trabalho esta´ organizado da seguinte maneira:
No cap´ıtulo 2 esta˜o descritos os fundamentos teo´ricos, incluindo os principais
componentes do equipamento radiogra´fico, conceitos sobre dosimetria e qualidade da ima-
gem e fenoˆmenos f´ısicos envolvidos.
No cap´ıtulo 3 esta´ descrita a metodologia de determinac¸a˜o de grandezas dosi-
me´tricas e qualidade da imagem por simulac¸a˜o Monte Carlo e experimentalmente, assim
como a metodologia para a determinac¸a˜o dos paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o.
No cap´ıtulo 4 sa˜o mostrados os resultados obtidos por simulac¸a˜o Monte Carlo e
experimentalmente sobre otimizac¸a˜o dos paraˆmetros de exposic¸a˜o em radiologia pedia´trica,
bem como as suas respectivas discusso˜es.
Por fim, o cap´ıtulo 5 apresenta as concluso˜es deste trabalho e perspectivas
futuras.
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Cap´ıtulo 2
Fundamentos Teo´ricos
2.1 Interac¸o˜es de fo´tons com a mate´ria
A interac¸a˜o da radiac¸a˜o com a mate´ria tem papel fundamental em radiologia,
descrevendo a transmissa˜o de fo´tons atrave´s do paciente, o processo de aquisic¸a˜o da imagem
e a deposic¸a˜o de dose no paciente [26].
A figura 2.1 mostra um feixe estreito de fo´tons monoenerge´ticos incidente sobre
um bloco de um material de nu´mero atoˆmico (Z ) e espessura (x ). A raza˜o entre a intensi-
dade de fo´tons transmitidos (I ) e incidentes (I0) sobre o bloco e´ dada pela equac¸a˜o (2.1),
que representa a probabilidade de um fo´ton ser transmitido pelo meio sem interac¸a˜o [27].
I/I0 = e
(−µ(E,Z)x), (2.1)
em que µ e´ o coeficiente de atenuac¸a˜o, que depende tanto da composic¸a˜o do material e sua
densidade, quanto da energia do feixe (E ).
A atenuac¸a˜o do feixe ocorre devido a` interac¸o˜es da radiac¸a˜o com a mate´ria,
na faixa de energia de radiologia diagno´stica (ate´ 150 keV) fo´tons podem interagir com
a mate´ria por meio de treˆs principais processos: espalhamento coerente, espalhamento
Compton e efeito fotoele´trico.
O espalhamento coerente ou ela´stico e´ um processo de interac¸a˜o onde o fo´ton
incidente e´ desviado de sua trajeto´ria sem transferir energia e momento para os ele´trons
do meio [28]. O fo´ton incidente e´ interpretado como um campo eletromagne´tico que in-
terage com o a´tomo como um todo. Neste processo, os ele´trons no a´tomo oscilam sob a
influeˆncia do vetor campo ele´trico da onda eletromagne´tica e enta˜o os ele´trons excitados em
fase reemitem a onda eletromagne´tica com a mesma energia, pore´m em uma direc¸a˜o dife-
rente [29]. O espalhamento coerente ocorre preferencialmente para pequenos aˆngulos [28].
Este processo e´ exemplificado na figura 2.2 a).
No espalhamento Compton o fo´ton incidente de energia E transfere parte da sua
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Figura 2.1: Atenuac¸a˜o exponencial de um feixe de raios X
energia para um ele´tron presente no a´tomo. O fo´ton e´ enta˜o espalhado com uma energia
E ′ em um aˆngulo θ em relac¸a˜o a sua direc¸a˜o inicial, enquanto o ele´tron ira´ ser ejetado em
um aˆngulo θe com uma energia Ee [30]. A energia do fo´ton nunca e´ convertida totalmente
em energia do ele´tron, isto e´, em um espalhamento Compton sempre havera´ um ele´tron e
um fo´ton como part´ıculas secunda´rias. Este processo e´ exemplificado na figura 2.2 b).
No efeito fotoele´trico um fo´ton transfere toda a sua energia para um ele´tron do
a´tomo, ionizando-o. A energia cine´tica do ele´tron ejetado (Ee) e´ dada como a diferenc¸a
entre a energia que o fo´ton E e a energia de ligac¸a˜o do ele´tron ao a´tomo (Ui) [28]. Este
processo e´ exemplificado na figura 2.2 c). Como consequeˆncia do efeito fotoele´trico ha´ uma
vacaˆncia no a´tomo que pode ser preenchida por um rearranjo eletroˆnico. Neste processo, o
excesso de energia e´ liberado por meio de raios X caracter´ısticos ou de ele´trons de Auger.
O coeficiente de atenuac¸a˜o ma´ssico (µ/ρ), dado pela raza˜o entre o coeficiente
de atenuac¸a˜o, mostrado na equac¸a˜o (2.1), e a densidade do material e´ descrito como a
soma das sec¸o˜es de choque individuais para cada tipo de interac¸a˜o, como mostrado na
equac¸a˜o (2.2).
µ
ρ
=
τ
ρ
+
σ
ρ
+
σR
ρ
, (2.2)
em que τ e´ a sec¸a˜o de choque do efeito fotoele´trico, σ e´ a sec¸a˜o de choque do espalhamento
Compton, σR e´ a sec¸a˜o de choque do espalhamento coerente e ρ a densidade do material
[29]. A raza˜o entre o coeficiente de atenuac¸a˜o de uma interac¸a˜o e o coeficiente de atenuac¸a˜o
total e´ a probabilidade de ocorrer tal interac¸a˜o [31]. A figura 2.3 mostra os coeficientes
de atenuac¸a˜o para a´gua para cada interac¸a˜o e o coeficiente de atenuac¸a˜o total na faixa de
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(a) (b)
(c)
Figura 2.2: Ilustrac¸a˜o da cinema´tica do a) espalhamento coerente, b) espalhamento Comp-
ton e c) Efeito Fotoele´trico. Imagem obtida de [31]
energia do radiodiagno´stico.
Figura 2.3: Coeficientes de atenuac¸a˜o ma´ssicos total e parciais para cada tipo de interac¸a˜o
para a a´gua. Dados obtidos da base de dados XCOM [32]
No caso da a´gua e´ poss´ıvel observar que o efeito fotoele´trico e o espalhamento
coerente sa˜o as interac¸o˜es mais prova´veis para energias baixas, como mostrado na figura 2.3,
enquanto o espalhamento Compton se torna a interac¸a˜o mais importante com o aumento
da energia do feixe (acima de 30 keV).
24
2.2 Imagem Radiogra´fica
A imagem radiogra´fica consiste de uma projec¸a˜o em duas dimenso˜es da anato-
mia tridimensional de um paciente. O processo de formac¸a˜o de uma imagem radiogra´fica
me´dica consiste da irradiac¸a˜o com raios X e detecc¸a˜o do padra˜o de intensidades por um
detector de imagens. O feixe de raios X incidente apresenta uma distribuic¸a˜o relativa-
mente uniforme e devido a presenc¸a de diferentes estruturas anatoˆmicas, com diferentes
coeficientes de atenuac¸a˜o, a distribuic¸a˜o de fo´tons que incide no detector tem variac¸o˜es
com a posic¸a˜o, onde cada valor de intensidade de fo´tons detectado e´ referente a um n´ıvel
de cinza, formando a imagem radiogra´fica [26]. A figura 2.4 ilustra a atenuac¸a˜o e formac¸a˜o
da imagem.
Figura 2.4: Ilustrac¸a˜o da formac¸a˜o da imagem radiogra´fica
Considerando um feixe monoenerge´tico incindindo em um objeto, como mos-
trado na figura 2.4, desconsiderando espalhamento, o nu´mero de fo´tons transmitidos pela
estrutura A, apresentada em cinza na figura 2.4, e´ dado pela equac¸a˜o (2.3) e o nu´mero de
fo´tons transmitidos pelas estruturas A+B e´ dado pela equac¸a˜o (2.4), sendo a estrutura B
apresentada em azul na figura 2.4.
NA = N0e
−µAlA , (2.3)
NA+B = N0e
−µAlA−µB(lA−lB), (2.4)
com N0 igual ao nu´mero de fo´tons incidentes, l e´ a espessura das estruturas e µ o coefi-
ciente de atenuac¸a˜o delas. O nu´mero de fo´tons NA e NA+B sa˜o detectados e as energias
correspondentes sa˜o convertidas em sinal. Cada valor de sinal corresponde a um n´ıvel de
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cinza na imagem radiogra´fica e a diferenc¸a relativa entre NA e NA+B, isto e´, diferenc¸a entre
os n´ıveis de cinza, e´ chamada de contraste.
A imagem radiogra´fica e´ formada considerando que a intensidade de fo´tons
detectada em uma certa posic¸a˜o e´ referente a` atenuac¸a˜o de estruturas imediatamente acima.
Pore´m, na presenc¸a do espalhamento ha´ um detrimento no contraste da imagem [33]. A
contribuic¸a˜o da radiac¸a˜o espalhada na imagem aumenta com a energia e a espessura do
paciente [26].
A figura 2.5 mostra os principais componentes de um sistema de exame radi-
ogra´fico, estes sendo o tubo de raios X, filtrac¸a˜o adicional, grade antiespalhamento e o
detector, que sera˜o descritos nas sec¸o˜es seguintes.
Figura 2.5: Principais componentes de um sistema de exame radiogra´fico contendo: tubo
de raios X, filtrac¸a˜o adicional, grade antiespalhamento e detector
2.2.1 Tubo de Raios X diagno´stico
O tubo de raios X tem como principais componentes um ca´todo, um aˆnodo,
encapsulamento de metal ou vidro e a fonte de alta voltagem (gerador). Tais componentes
podem ser vistas na figura 2.6.
O ca´todo e´ formado por um filamento de tungsteˆnio. Aplicando uma voltagem
no filamento, ele e´ aquecido e emite ele´trons por meio do processo de emissa˜o termoioˆnica.
Quando uma voltagem positiva em relac¸a˜o ao ca´todo (potencial do tubo - kV) e´ aplicada os
ele´trons que foram liberados pelo filamento sa˜o acelerados em direc¸a˜o ao aˆnodo, que e´ um
alvo de metal, normalmente composto de tungsteˆnio (W, Z = 74) [30]. A carga de ele´trons
acelerados e´ igual do produto corrente-tempo (mAs), isto e´, o produto entre a corrente
resultante da diferenc¸a de potencial entre o ca´todo e aˆnodo e tempo em que a voltagem foi
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Figura 2.6: Ilustrac¸a˜o de um tubo de raios X diagno´stico mostrando: ca´todo, aˆnodo,
encapsulamento de metal ou vidro e a fonte de alta voltagem (gerador). Imagem adaptada
de [26]
aplicada.
A interac¸a˜o dos ele´trons com o alvo de metal resulta na produc¸a˜o de calor e a
emissa˜o de raios X. Na faixa de energia do raio X diagno´stico (ate´ 150 keV) a conversa˜o da
energia dos ele´trons em calor e´ o processo mais prova´vel (cerca de 99 % [26]). Portanto, o
alvo deve ter um alto ponto de fusa˜o, por isso o tungsteˆnio e´ normalmente usado [26].
A eficieˆncia do processo de produc¸a˜o de raios X normalmente e´ descrita utili-
zando o rendimento do tubo de raios X. Ele e´ definido como a raza˜o da quantidade de
radiac¸a˜o produzida pelo tubo (quantificado pelo valor de kerma no ar) por unidade de
carga (produto corrente-tempo). O rendimento depende do potencial do tubo, alvo, filtra-
c¸a˜o adicional [26].
O espectro de raios X produzido e´ polienerge´tico com energias indo de zero ate´ o
valor ma´ximo da energia dos ele´trons acelerados, dada pelo produto do potencial do tubo e
carga do ele´tron. Fo´tons de energia baixa sa˜o altamente atenuados pelo paciente, possuindo
poucas chances de atingir o detector, contribuindo somente na dose do paciente [3, 34, 35].
Por outro lado, fo´tons de energia mais altas contribuem para um maior espalhamento
proporcionando uma reduc¸a˜o no contraste [36].
Filtros adicionais sa˜o posicionados na sa´ıda do tubo de raios X e sa˜o utilizados
para alterar a distribuic¸a˜o de energia dos espectros de raios X com o intuido de reduzir a
dose e/ou aumentar a qualidade da imagem [37]. Para radiografia de to´rax os filtros mais
comuns sa˜o compostos de alumı´nio e cobre [3].
A figura 2.7 mostra exemplos de espectros de raios X com uma filtrac¸a˜o intr´ın-
seca de 2 mm de alumı´nio e 0,8 mm de ber´ılio produzidos utilizando o software SpekCalc [38]
para um produto corrente tempo de 1 mAs, considerando as situac¸o˜es: sem filtrac¸a˜o, com
filtrac¸a˜o adicional de 1 mm de alumı´nio e 0,6 mm de cobre.
Observa-se que ha´ uma diminuic¸a˜o mais acentuada da flueˆncia para todas as
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Figura 2.7: Espectros de raios X com uma filtrac¸a˜o intr´ınseca de 2 mm de alumı´nio e
0,8 mm de ber´ılio produzidos utilizando o software SpekCalc considerando as situac¸o˜es:
sem filtrac¸a˜o, com filtrac¸a˜o adicional de de 1 mm de alumı´nio e 0,6 mm de cobre
energias com a inclusa˜o de filtrac¸a˜o adicional, principalmente para energias baixas. O filtro
de cobre produz uma maior atenuac¸a˜o devido ao seu maior nu´mero atoˆmico.
Na pra´tica cl´ınica, a distribuic¸a˜o em energia do feixe de raios X e´ caracterizada
pela camada semirredutora e energia efetiva. A camada semirredutora (CSR) e´ definida
como a espessura de um material necessa´ria reduzir o kerma no ar produzido por um feixe
de raios X pela metade do valor sem filtrac¸a˜o [26]. Usualmente, o alumı´nio e´ usado como
material para determina´-la. A energia efetiva de um feixe polienerge´tico e´ definida como a
energia equivalente de um feixe monoenerge´tico para que ambos possuam o mesmo valor
de CSR.
2.2.2 Grade Antiespalhamento
Devido ao efeito delete´rio da radiac¸a˜o espalhada, sa˜o utilizados dispositivos para
reduc¸a˜o da intensidade espalhada chegando ao detector de imagem, sendo o principal deles
a grade antiespalhamento. A grade antiespalhamento e´ posicionada logo abaixo do paciente
e acima do detector de radiac¸a˜o.
A figura 2.8 mostra a configurac¸a˜o da grade. A grade e´ composta de uma
se´rie de tiras de material de alta atenuac¸a˜o, tipicamente de chumbo, separadas por fendas,
tipicamente de alumı´nio ou fibras de carbono. Grades sa˜o caracterizadas pela sua altura
(h), espac¸o entre tiras ou tamanho de ce´lula (D), comprimento da tira (d), a raza˜o de
grade (do ingleˆs grid ratio) definida pela raza˜o entre h/D e frequeˆncia da grade definida
por (d +D )−1 [26].
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Figura 2.8: Ilustrac¸a˜o da grade antiespalhamento e a definic¸a˜o de: altura (h), comprimento
da tira (d), espac¸o entre as tiras ou tamanho da ce´lula (D)
A grade antiespalhamento e´ projetada para que fo´tons espalhados sejam prefe-
rencialmente atenuados. No entanto, ha´ a atenuac¸a˜o de fo´tons prima´rios tambe´m, devido
a presenc¸a do material das fendas. Fazendo com que seja necessa´rio o aumento do produto
corrente-tempo, e por consequeˆncia, um aumento da dose no paciente [26, 39, 40].
2.2.3 Detector
Diversos tipos de detectores sa˜o utilizados atualmente em radiologia digital e eles
podem ser divididos em duas categorias: radiografia computadorizada (do ingleˆs Computed
Radiography - CR) e radiografia digital (do ingleˆs Digital Radiography - DR) [26].
Os detectores CR consistem de uma placa de imagem de flu´or brometo de ba´rio
dopado com euro´pio (BaFBr:Eu). O mecanismo de detecc¸a˜o e´ baseado em fosfoluminesceˆn-
cia fotoestimulante. Quando a placa de imagem e´ exposta aos raios X, os fo´tons interagem
no detector depositando energia. Como consequeˆncia, os ele´trons da banda de valeˆncia do
material sa˜o liberados e devido a estrutura do material eles ficam aprisionados no n´ıvel
de energia entre a banda de valeˆncia e conduc¸a˜o. Apo´s a exposic¸a˜o a placa de imagem e´
inserida em uma leitora onde e´ usado um laser com comprimento de onda pro´ximo do ver-
melho (aproximadamente 700 nm) e que fornece energia para que os ele´trons aprisionados
sejam excitados para a banda de conduc¸a˜o e retornem para a banda de valeˆncia, emitindo
um fo´ton de comprimento de onda na faixa do azul (aproximadamente 450 nm). O laser
incide em posic¸o˜es espec´ıficas (x, y) da placa de imagem, obtendo um mapa da intensidade
da luz em func¸a˜o da posic¸a˜o. A luz e´ captada por um fotosensor e e´ convertida em sinal
que produz a imagem digital [41].
Os detectores DR operam em um processo u´nico de detecc¸a˜o e leitura, mas
o seu mecanismo de detecc¸a˜o pode ser direto ou indireto. No mecanismo direto uma
camada fotocondutora sens´ıvel a` raios X, normalmente de seleˆnio amorfo (a-Se), interage
com os fo´tons incidentes, e a energia transferida para part´ıculas carregadas libera pares
ele´trons-buracos. Aplicando uma diferenc¸a de potencial, os ele´trons livres sa˜o atra´ıdos
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para um circuito de detecc¸a˜o gerando uma corrente e convertidos em sinal na imagem. No
mecanismo indireto ha´ uma camada de um material cintilador, normalmente iodeto de ce´sio
dopado com ta´lio (CsI:Tl), que converte os fo´tons de raios X em fo´tons com comprimentos
de onda na ordem da luz vis´ıvel que sa˜o detectados por fotodiodos e convertidos em sinal
eletroˆnicos para a formac¸a˜o da imagem [42].
Os detectores CR apresentam a vantagem de precisar de um investimento de
instalac¸a˜o pequeno em relac¸a˜o a` tecnologia DR. Devido a similaridade com a tecnologia
tela-filme no processo de aquisic¸a˜o da imagem, onde a tela-filme somente precisa ser substi-
tu´ıda pela placa de imagem CR. No entanto, detectores CR apresentam a desvantagem de
um maior tempo necessa´rio para a visualizac¸a˜o da imagem, devido ao processo de leitura.
Os detectores DR apresentam uma aquisic¸a˜o de imagem mais ra´pida, melhor resoluc¸a˜o
espacial e maior eficieˆncia na conversa˜o de sinal, pore´m o custo inicial e´ maior que o CR e
apresenta menor flexibilidade [12].
2.3 Grandezas de Dosime´tricas
A interac¸a˜o de fo´tons com a mate´ria acontece em dois esta´gios: a transfereˆn-
cia de energia, resultando na grandeza kerma; e a absorc¸a˜o de energia, resultando em dose
absorvida. Nesta sec¸a˜o sa˜o apresentadas as grandezas dosime´tricas kerma e Dose absorvida.
2.3.1 Kerma
A grandeza chamada kerma (Kinect Energy Released in the Medium) descreve
o primeiro esta´gio da interac¸a˜o do fo´ton com o meio, e´ definido como a energia me´dia
transferida aos ele´trons do meio pelos fo´tons por unidade de massa do meio, sendo dada
pela equac¸a˜o (2.5).
Kar =
dEtr
dm
, (2.5)
em que dEtr e´ a energia transferida dos fo´tons para os ele´trons em elemento de volume de
massa dm. A unidade de kerma no sistema internacional e´ o gray (Gy), onde 1 Gy = 1
J/kg.
Pode-se relacionar o kerma com as quantidades que descrevem o feixe de fo´tons.
Considerando um feixe de fo´tons polienerge´ticos, como um espectro produzido por um tubo
de raios X, o kerma pode ser determinado a partir da equac¸a˜o (2.6).
Kar =
∫ Emax
E=Emin
Ψ(E)
µtr(E)
ρ
dE, (2.6)
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em que µtr(E)/ρ e´ o coeficiente ma´ssico de transfereˆncia de energia, e Ψ(E) e´ a flueˆncia de
fo´tons para uma energia E, isto e´, o nu´mero de fo´tons que atravessam uma dada a´rea.
2.3.2 Dose Absorvida
A dose absorvida e´ definida como a energia me´dia depositada Eab para o meio
de massa m, conforme a equac¸a˜o (2.7). Ela esta´ relacionada com a deposic¸a˜o de part´ıculas
secunda´rias no meio.
D =
dEab
dm
. (2.7)
A unidade de dose absorvida no sistema internacional e´ o gray (Gy) onde 1 Gy
= 1 J/kg. Para um material de determinado volume, o feixe incidente interage com o meio
de forma que fo´tons podem ser atenuados ou espalhados e a dose absorvida depende da
posic¸a˜o analisada. Assim a dose me´dia absorvida em todo o material e´ obtida integrando-a
sobre todo o seu volume V, como descrito na equac¸a˜o (2.8).
D =
1
V
∫ ∫ ∫
D(x, y, z)dx dy dz, (2.8)
em que D(x, y, z) e´ a dose absorvida no ponto (x, y, z) do espac¸o. A dose me´dia pode
ser determinada experimentalmente utilizando dos´ımetros termolumiscentes e na pra´tica
cl´ınica normalmente e´ determinada utilizando o kerma no ar em combinac¸a˜o com fatores
de conversa˜o, determinados por meio de simulac¸a˜o Monte Carlo [14, 43].
2.3.3 Dose de Entrada na Pele
A dose de entrada na pele (DEP, do ingleˆs Entrance Skin Dose) e´ a dose absor-
vida na pele do paciente [44]. A DEP e´ resultante da interac¸a˜o de fo´tons do feixe incidente
e a da radiac¸a˜o retroespalhada pelo paciente [45].
A DEP pode ser medida diretamente com o uso de dos´ımetros termolumines-
centes ou a partir do kerma no ar com o uso de fatores de conversa˜o chamados de fatores
de retroespalhamento [3, 44].
2.4 Qualidade da Imagem
Em uma imagem radiogra´fica grandes massas e anormalidades sa˜o facilmente
observadas, pore´m, e´ tambe´m importante poder visualizar detalhes sutis. Para isso um
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estudo mais aprofundado da qualidade da imagem e´ necessa´rio. Neste cap´ıtulo sa˜o mostra-
das as me´tricas objetivas que quantificam a qualidade da imagem [26]. As treˆs principais
componentes da qualidade da imagem sa˜o a resoluc¸a˜o espacial, ru´ıdo e contraste.
Resoluc¸a˜o Espacial
A resoluc¸a˜o espacial de uma imagem radiogra´fica e´ uma propriedade que des-
creve a habilidade de um sistema de imagem representar distintamente dois objetos con-
forme eles se aproximam e ficam menores [26, 27]. O limite da resoluc¸a˜o espacial e´ atingido
quando os dois objetos se sobrepo˜em [26]. A resoluc¸a˜o espacial independe da energia do
feixe e e´ limitada pelo tamanho focal, divergeˆncia do feixe e detector de radiac¸a˜o. Em
radiologia digital detectores DR costumam ter uma resoluc¸a˜o espacial melhor do que de-
tectores CR [46].
Ru´ıdo
As imagens geradas por fo´tons sa˜o de natureza estat´ıstica devido ao cara´ter
estoca´stico da interac¸a˜o da radiac¸a˜o com a mate´ria. Embora o padra˜o da imagem possa ser
previsto por meio das propriedades de atenuac¸a˜o de diferentes estruturas, o sinal detectado
ira´ flutuar em relac¸a˜o ao valor previsto [47]. O ru´ıdo descreve a flutuac¸a˜o no sinal detectado
que degrada a qualidade da imagem e, consequentemente, a diferenciac¸a˜o entre estruturas
atoˆmicas [26].
Existem diversas fontes de ru´ıdo em uma imagem radiogra´fica como o quaˆntico,
o eletroˆnico e o estrutural, sendo o ru´ıdo quaˆntico um dos mais relevantes pois e´ afetado
pela intensidade do feixe incidente [48, 49].
Contraste
Em uma imagem radiogra´fica a intensidade de fo´tons detectados corresponde a
um n´ıvel de cinza, e o contraste na imagem e´ a capacidade de diferenciar n´ıveis de cinza,
sendo responsa´vel por tornar vis´ıveis diferentes estruturas adjacentes. O contraste e´ o re-
sultado de diferentes etapas que ocorrem durante a aquisic¸a˜o, processamento e visualizac¸a˜o
das imagens. Ele depende das propriedades do material, tais como densidade, composic¸a˜o
qu´ımica, coeficiente de atenuac¸a˜o linear. Tambe´m depende das caracter´ısticas do espectro
de raios X utilizado (potencial do tubo, filtrac¸a˜o adicional) ale´m da eficieˆncia do detector
de imagem utilizado e da conversa˜o da energia depositada em sinal na imagem [26].
Para a te´cnica de radiografia convencional, que utiliza um detector tela-filme, o
contraste e´ considerado o paraˆmetro mais importante. Para radiologia digital o contraste
pode ser manipulado usando te´cnicas de po´s-processamento e outras grandezas se tornam
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mais relevantes.
2.4.1 Grandezas no Domı´nio Espacial
Para determinar a qualidade da imagem de maneira objetiva a raza˜o sinal-ru´ıdo
(SNR) e raza˜o contraste-ru´ıdo (CNR) sa˜o grandezas utilizadas.
Raza˜o Sinal-Ru´ıdo
A SNR quantifica o ru´ıdo presente na imagem, baseado na raza˜o entre o sinal
me´dio de uma estrutura (S ) e o seu respectivo desvio padra˜o (σ), conforme definido pela
equac¸a˜o (2.9).
SNR =
S
σ
. (2.9)
A SNR e´ uma grandeza que compara o n´ıvel de sinal desejado com o n´ıvel de
ru´ıdo de fundo, quanto maior a SNR, menor o efeito que o ru´ıdo na visualizac¸a˜o da ima-
gem [26].
Raza˜o Contraste-Ru´ıdo
A raza˜o contraste-ru´ıdo avalia a relac¸a˜o entre o contraste na imagem e o ru´ıdo
relativo, ela pode ser considerada uma grandeza que otimiza a qualidade da imagem. A
CNR e´ definida pela equac¸a˜o (2.10).
CNR =
SN − SO
σ
, (2.10)
em que SN e SO representam o sinal referente a uma regia˜o de fundo e um objeto, respec-
tivamente.
A CNR na˜o e´ afetada pelo processamento da imagem, sendo assim uma gran-
deza mais relevante para descrever a visualizac¸a˜o de diferentes estruturas em uma imagem
digital [26].
2.4.2 Grandezas no Domı´nio de frequeˆncia espacial
As grandezas que quantificam a qualidade da imagem em termos do domı´nio
da frequeˆncia espacial sa˜o descritas nesta sec¸a˜o.
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Func¸a˜o de Transfereˆncia de Modulac¸a˜o
A qualidade do processamento do sinal de um sistema de imagem pode ser
determinado usando a Func¸a˜o Transfereˆncia de Modulac¸a˜o (MTF ), que e´ considerada a
grandeza mais adequada para avaliar a resoluc¸a˜o espacial de um detector de imagens [26].
Experimentalmente, a MTF pode ser determinada a partir do me´todo da borda.
Uma imagem de uma placa de alta atenuac¸a˜o posicionada com uma angulac¸a˜o de 2o a 5o
em relac¸a˜o ao detector e´ adquirida. A partir da imagem e´ obtida a Func¸a˜o de Propagac¸a˜o
de Borda (do ingleˆs Edge Spread Function - ESF) que consiste do perfil de valores de pixel
na imagem da borda do objeto. A partir da ESF e´ poss´ıvel obter a Func¸a˜o de Propagac¸a˜o
da Linha (do ingleˆs Line Spread Function - LSF ), equac¸a˜o (2.11).
LSF (x) =
d
dx
ESF (x). (2.11)
A MTF e´ calculada aplicando a transformada de Fourier a` LSF :
MTF = |F [LSF (x)]|. (2.12)
Espectro de Poteˆncias de Ru´ıdo
O desvio padra˜o e´ uma grandeza normalmente utilizada para avaliar o ru´ıdo
presente na imagem em me´tricas como raza˜o sinal-ru´ıdo e raza˜o contraste-ru´ıdo. No en-
tanto, o desvio padra˜o na˜o carrega informac¸a˜o do padra˜o de ru´ıdo, apresenta somente uma
me´dia das flutuac¸o˜es entre os pixels [26].
O Espectro de Poteˆncias de Ru´ıdo (NPS ) e´ um meio de caracterizar a textura
do ru´ıdo, descrevendo o ru´ıdo de uma imagem em func¸a˜o da frequeˆncia espacial. Para uma
imagem bidimensional, a NPS e´ dada pela equac¸a˜o (2.13) [26].
NPS(fx, fy) =
∣∣∣∣ ∫
y
∫
x
[PV (x, y)− PV ]e−2pii(xfx+yfy)dxdy
∣∣∣∣2, (2.13)
em que fx e fy sa˜o as frequeˆncias espaciais nas direc¸o˜es x e y, respectivamente, PV(x,y)
e´ o sinal da imagem no ponto (x,y) e PV e´ o sinal me´dio. A variaˆncia (σ2) pode ser
obtida atrave´s da NPS, realizando a integral da equac¸a˜o (2.13) sobre todas as frequeˆncias
espaciais [26]:
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σ2 =
∫
fy
∫
fx
NPS(fx, fy)dfxdfy. (2.14)
A NPS normalizada (NNPS) e´ obtida atrave´s da raza˜o [50]:
NNPS =
NPS
PV
2 . (2.15)
2.5 Me´tricas de Otimizac¸a˜o
As me´tricas aqui apresentadas podem ser usadas para determinar os paraˆmetros
o´timos de exposic¸a˜o, estas me´tricas permitem avaliar a performance do equipamento.
2.5.1 Figura de Me´rito
A Figura de me´rito (FOM ) e´ uma grandeza utilizada para ponderar qualidade
da imagem e dose, podendo ser usada para definir as condic¸o˜es de melhor desempenho.
A FOM e´ definida como a raza˜o entre uma me´trica de qualidade da imagem no domı´nio
espacial da imagem (SNR, CNR), elevada a um nu´mero n, e uma me´trica dosime´trica [51],
como mostrado na equac¸a˜o (3.20).
FOM =
Qualidade da Imagemn
Dose
(2.16)
A FOM e´ uma me´trica que independe do nu´mero de fo´tons incidentes. Para um
detector puramente quaˆntico, isto e´, detector em que o ru´ıdo da imagem depende somente
da flutuac¸a˜o quaˆntica da distribuic¸a˜o de fo´tons incidentes, n e´ igual a 2. A presenc¸a
de outros tipos de ru´ıdos muda o valor de n, sendo necessa´rio realizar um estudo para
determinar o seu valor [51].
A FOM apresenta a limitac¸a˜o de ser dependente da escolha de grandeza que
quantifica a qualidade da imagem (CNR e SNR) e dose. Diferentes grandezas que quantifi-
cam a qualidade da imagem e dosime´tricas podem proporcionar diferentes resultados para
uma mesma condic¸a˜o de exposic¸a˜o [13, 14, 19]. Ale´m disso, a FOM sempre e´ usada como
uma grandeza de comparac¸a˜o, usualmente normalizada por um espectro de refereˆncia. Que
apresenta grande importaˆncia nas concluso˜es retiradas a partir da FOM.
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2.5.2 Eficieˆncia de Detecc¸a˜o Quaˆntica
A eficieˆncia de detecc¸a˜o quaˆntica (DQE) e´ historicamente a grandeza mais
utilizada para avaliar a performance do detector de raios X. Ela descreve a eficieˆncia na
conversa˜o do sinal produzido pelo feixe incidente para produzir a SNR final. A DQE e´
determinada a partir da equac¸a˜o (2.17) [26].
DQE =
SNR2out
SNR2in
, (2.17)
onde SNRin e´ a SNR de entrada do sistema, associada a` distribuic¸a˜o de fo´tons incidentes,
e SNRout e´ a SNR da imagem final. A grandeza DQE e´ adimensional.
Considerando que a MTF(f) descreve o processamento do sinal pelo sistema de
imagem e a NPS(f) descreve como o sistema processa ru´ıdo, a raza˜o sinal-ru´ıdo SNRout
pode ser definida por meio da equac¸a˜o (2.18) [26].
SNR2out =
|MTF (f)|2
NPS(f)
(2.18)
O kerma no ar e´ proporcional ao nu´mero de fo´tons incidentes, de modo que a
SNRin ao quadrado pode ser definida como o Kar multiplicado por um fator de conversa˜o,
q, que e´ a intensidade de fo´tons por unidade de a´rea por unidade de Kar, como mostrado
na equac¸a˜o (2.19) [26].
SNRin =
√
Kar × q (2.19)
Combinando-se as equac¸o˜es (2.17), (2.18) e (2.19) pode-se determinar a DQE,
a partir da equac¸a˜o (2.20).
DQE(f) =
|MTF (f)|2
NPS(f)×Kar × q (2.20)
A DQE depende da frequeˆncia espacial, f. Quando f e´ igual a zero a DQE
representa a raza˜o entre a energia detectada e a incidente no detector de imagem, chamada
de eficieˆncia do detector (do ingleˆs Quantum Detective Efficiency - QDE ).
A DQE caracteriza a eficieˆncia do feixe incidente em um detector de um sistema
de raios X, podendo assim, ser utilizada como me´trica de otimizac¸a˜o.
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2.6 Simulac¸a˜o Monte Carlo
A simulac¸a˜o Monte Carlo (MC ) utiliza amostragem de nu´meros aleato´rios e
modelos estat´ısticos para estimar func¸o˜es matema´ticas e operac¸o˜es de sistemas complexos
[52]. Este me´todo foi desenvolvido e primeiramente utilizado sistematicamente para o
projeto Manhattan durante a II Guerra Mundial [53]. O me´todo foi nomeado a partir
do Cassino Monte Carlo em Moˆnaco. Atualmente e´ uma ferramenta cient´ıfica usada para
resolver problemas f´ısicos e matema´ticos, particularmente problemas que envolvem diversas
varia´veis independentes [54, 55].
Na a´rea de F´ısica Me´dica o me´todo MC e´ usado em a´reas de medicina nuclear,
radiologia, radioterapia, dosimetria e protec¸a˜o radiolo´gica [52], onde o principal objetivo
em cada a´rea e´ simular o transporte da radiac¸a˜o. As trajeto´rias aleato´rias de part´ıculas
individuais sa˜o simuladas usando as distribuic¸o˜es de probabilidade para cada interac¸a˜o de
interesse [56].
Fo´tons, ele´trons e po´sitrons podem sofrer inu´meras interac¸o˜es com a mate´ria em
que ha´ perda de energia e part´ıculas secunda´rias sa˜o produzidas. Por causa das repetidas
interac¸o˜es, part´ıculas originam uma cascata de eventos, esta cascata e´ chamada de histo´ria
da part´ıcula [31]. As informac¸o˜es quantitativas no transporte de radiac¸a˜o podem ser obtidas
fazendo a me´dia sobre todas as histo´rias simuladas.
Na simulac¸a˜o de Monte Carlo a histo´ria da part´ıcula e´ vista como uma sequeˆncia
aleato´ria de caminhos que terminam em um evento de interac¸a˜o onde a part´ıcula pode
mudar a direc¸a˜o da sua trajeto´ria, perder energia e produzir part´ıculas secunda´rias.
Para simular a histo´ria de uma part´ıcula e´ essencial conhecer a sec¸o˜es de choque
para os mecanismos de interac¸a˜o relevantes, os quais determinara˜o as func¸o˜es densidades
de probabilidade que governam os processos f´ısicos envolvidos [57]. As sec¸o˜es de choque
fornecem varia´veis que caracterizam o caminho da part´ıcula, como:
• o caminho livre entre eventos de interac¸a˜o sucessivos, determinado atrave´s da
sec¸a˜o de choque total;
• tipo de interac¸a˜o, determinada pela sec¸a˜o de choque parcial, isto e´, sec¸a˜o de
choque para cada interac¸a˜o (equac¸a˜o (2.2));
• perda de energia e deflexa˜o angular em um evento em particular e estado
inicial da part´ıcula secunda´ria, caso seja produzida uma, determinados pela sec¸a˜o de choque
diferencial.
Alguns co´digos de Monte Carlo dispon´ıveis atualmente sa˜o o GEANT3, GE-
ANT4, FLUKA, PENELOPE, entre outros [31]. Dentre os pacotes de Simulac¸a˜o de Monte
Carlo o que sera´ utilizado e´ o PENELOPE.
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Cap´ıtulo 3
Materiais e Me´todos
Este cap´ıtulo apresenta os materiais e me´todos utilizados neste trabalho. A se-
c¸a˜o 3.1 mostra com detalhes a metodologia empregada na etapa de simulac¸a˜o Monte Carlo.
A sec¸a˜o 3.2 descreve os materiais e me´todos utilizados na etapa experimental. A sec¸a˜o 3.3
mostra os me´todos para determinar os paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o. E a sec¸a˜o 3.4
mostra os me´todos utilizados para determinar a aplicabilidade cl´ınica dos resultados de
otimizac¸a˜o.
3.1 Simulac¸a˜o Monte Carlo
Esta sec¸a˜o mostra uma breve introduc¸a˜o do co´digo Monte Carlo utilizado, uma
descric¸a˜o dos modelos geome´tricos, a metodologia para obtenc¸a˜o de grandezas dosime´tricas,
aquisic¸a˜o de imagens e grandezas quantitativas para a avaliac¸a˜o da qualidade da imagem.
Ao todo foram utilizados treˆs computadores para realizar as simulac¸o˜es deste
trabalho. A tabela 3.1 mostra as suas principais configurac¸o˜es.
Tabela 3.1: Informac¸o˜es te´cnicas dos computadores utilizados nas simulac¸o˜es
Processador Nu´cleos/Threads Memo´ria (GB) SO
ARM R Cortex-A53 R© 1,2GHz 4/4 1 Raspbian
Intel Core R© i3 3217 1,8 GHz 2/4 4 Windows 10
Intel Core R© i7 4790 3,6 GHz 4/8 16 Linux Mint
As simulac¸o˜es foram realizadas usando um nu´mero de histo´rias entre 108 e 109.
O computador de maior capacidade de processamento, Intel Core R© i7 4790 3,6 GHz, apre-
sentava uma velocidade de simulac¸a˜o entre 104 e 8× 104 histo´rias por segundo.
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3.1.1 Co´digo Monte Carlo
Neste trabalho foi utilizado o co´digo Monte Carlo PENELOPE versa˜o 2014 [31].
O co´digo foi escolhido por ser de livre distribuic¸a˜o, permitir alterac¸o˜es, possuir uma estru-
tura clara e bem documentada e estar validado na faixa de energia de interesse [31]. Ale´m
disso, o grupo de pesquisa tem projetos de colaborac¸a˜o com os desenvolvedores do co´digo.
PENELOPE e´ um acroˆnimo para PENetration and Energy LOss of Positrons
and Electrons (simulac¸o˜es de fo´tons foram inclu´ıdas posteriormente a` criac¸a˜o do co´digo em
1996) [31]. A estrutura do co´digo pode ser definida como:
• PENELOPE - consiste de ca´lculos preparato´rios, procedimentos para simular intera-
c¸o˜es, rotinas nume´ricas para a simulac¸a˜o da interac¸a˜o da radiac¸a˜o com a mate´ria;
• PENGEOM - controla a geometria da simulac¸a˜o e faz ca´lculos geome´tricos necessa´rios
de maneira automa´tica;
• PENVARED - subrotina que conte´m te´cnicas para reduc¸a˜o de varianc¸a, utilizadas
para otimizar o tempo de simulac¸a˜o;
• Main - responsa´vel por ler arquivos de entrada, chamar sub-rotinas e criar arquivos
de sa´ıda, para que as grandezas desejadas possam ser simuladas e extra´ıdas.
O programa principal (Main) usado neste trabalho e´ o penEasy versa˜o 2015 [58].
O penEasy possui tallies, que consistem de sub-blocos e sa˜o implementados para fornecer
um grandeza espec´ıfica. Os tallies fornecem informac¸o˜es independentes atrave´s de arqui-
vos de sa´ıda espec´ıficos, tais como energia depositada no material, gerac¸a˜o de imagens e
detecc¸a˜o de espectros [58].
Os tallies que foram usados no desenvolvimento deste trabalho foram:
• Tally Energy Deposition (EDP): determina a energia me´dia absorvida por histo´ria e
a sua incerteza em cada material presente na simulac¸a˜o.
• Tally Pixelated Imaging Detector (PID): simula a gerac¸a˜o de imagens radiogra´ficas,
considerando diferentes tipos de detectores, o tamanho e nu´mero de pixels e o modo
de detecc¸a˜o. Permite tambe´m produzir imagens usando filtros de interac¸a˜o conside-
rando: todos os fo´tons, fo´tons prima´rios, fo´tons espalhados por interac¸a˜o Rayleigh,
fo´tons espalhados por efeito Compton, fo´tons secunda´rios e fo´tons multiespalhados.
Nas simulac¸o˜es, ele´trons foram considerados como absorvidos localmente, uma
vez que na faixa de energia t´ıpica empregada em radiologia o alcance do ele´tron e´ algumas
ordens de grandezas menor que as dimenso˜es dos objetos [59]. Fo´tons com energia menores
ou iguais a 5 keV foram sempre considerados como localmente absorvidos. A deflexa˜o
angular me´dia devido a` mu´ltiplos espalhamentos ela´sticos de ele´trons (C1) e a frac¸a˜o me´dia
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de energia perdida entre hard collisions consecutivas (C2) foram iguais a zero. A energia de
corte para hard collisions inela´sticas e a energia de corte para emissa˜o de Bremsstrahlung
foram iguais a 500 eV.
Para a simular cada material e´ necessa´rio conhecer a energia me´dia de excitac¸a˜o,
estrutura eletroˆnica do material e sec¸a˜o de choque em func¸a˜o da energia para cada tipo de
interac¸a˜o de fo´tons, ele´trons e po´sitrons. Tais informac¸o˜es esta˜o contidas em um arquivo
de extensa˜o .mat. O PENELOPE disponibiliza arquivos de configurac¸a˜o de material para
cada elemento da tabela perio´dica e alguns compostos [31].
Alterac¸o˜es no co´digo de simulac¸a˜o
Foram realizadas as seguintes alterac¸o˜es e incluso˜es no co´digo PENELOPE com
o objetivo de adequa´-lo para a simulac¸a˜o:
• O co´digo do penEasy v.2015 nativamente simula somente campos de radiac¸a˜o para-
lelos e coˆnicos de base circular. A partir da versa˜o do PENELOPE 2006 (penEasyI-
maging) [60], foi inclu´ıda a opc¸a˜o de campo de radiac¸a˜o retangular para modelar o
campo t´ıpico utilizado em radiologia.
• Um tally que tem como intuito a determinac¸a˜o da energia depositada em um material
somente devido a` interac¸a˜o de part´ıculas prima´rias foi desenvolvido para determinar
o kerma no ar incidente devido a` fo´tons prima´rios. Este tally foi chamado de Tally
Energy Deposition by Primary Particle (EDPp) e foi desenvolvido tendo como base
o Tally Energy Deposition. Ele foi criado visando reduzir o nu´mero de simulac¸o˜es.
• Foi utilizado um tally que implementa algoritmos para modelar o funcionamento da
grade antiespalhamento, chamado de tally Antiscatter Grid. Este tally foi desenvol-
vido baseado no trabalho de Day e Dance [61] e validado por um dos membros do
grupo de pesquisa [62].
Todas as incluso˜es e alterac¸o˜es foram devidamente validadas a partir de com-
parac¸o˜es com estimativas anal´ıticas ou resultados da literatura.
3.1.2 Geometria e Paraˆmetros da Simulac¸a˜o
A figura 3.1 mostra uma ilustrac¸a˜o da geometria utilizada, baseada na aquisic¸a˜o
de imagens de to´rax na projec¸a˜o postero-anterior (PA). O modelo geome´trico foi embasado
nas caracter´ısticas do equipamento de raios X comerciais, assim como a caˆmara de ionizac¸a˜o
utilizada experimentalmente, todos descritos na sec¸a˜o 3.2.1. Ale´m disso, foram realizadas
validac¸o˜es do modelo utilizando o AAPM Research Committee Task Group 195 [63].
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Figura 3.1: Ilustrac¸a˜o da geometria de simulac¸a˜o de aquisic¸a˜o de imagens contendo uma
fonte de fo´tons, caˆmara de ionizac¸a˜o, objeto simulador, mesa, grade antiespalhamento e
detector.
A geometria consiste do objeto simulador homogeˆneo, composto de acr´ılico
(polimetil-metacrilato - PMMA), representando o to´rax de um paciente com a´rea de 30×30 cm2
e espessuras variando entre 5 e 15 cm para modelar as dimenso˜es de diferentes idades entre
0 e 5 anos. Uma caˆmara de ionizac¸a˜o foi modelada por um volume de ar seco com dimen-
so˜es 3,8×2,5×2,5 cm3, mesmas dimenso˜es do volume sens´ıvel da caˆmara de ionizac¸a˜o usada
experimentalmente (modelo 10X6-6, RadCal) [64]. Uma mesa de alumı´nio de dimenso˜es
40×40×1 cm3 e um detector de imagem com a´rea de 40×40 cm2 e espessura de 300 µm
foram modeladas, sendo que ha´ um espac¸o de 2 cm entre a mesa e o detector. Todo o
sistema esta´ contido em um volume de ar. Foi modelada uma fonte de radiac¸a˜o pontual
localizada a uma distaˆncia ate´ a superf´ıcie do detector (DFD) de 100 e 180 cm. A colima-
c¸a˜o do feixe e´ dada pelos ve´rtices da superf´ıcie do objeto simulador, que modela o formato
do campo como um cone com base retangular. Foi inclu´ıda tambe´m uma grade antiespa-
lhamento1 entre a mesa e o detector de imagem. A grade antiespalhamento tem 2,8 mm
de altura (h), raza˜o de grade 10:1, tamanho da ce´lula igual a 0,28 mm (D) e comprimento
da tira (d) igual a 50 µm, o material da tira e´ chumbo e o material entre tiras e´ alumı´nio [33].
Espectros de Raios X
Foram utilizados feixes monoenerge´ticos e polienerge´ticos. No caso monoener-
ge´tico, as energias variam de 30 a 100 keV, com passo de 5 keV. Feixes polienerge´ticos
1As simulac¸o˜es foram realizadas majoritariamente sem a grade antiespalhamento. A inclusa˜o da grade
teve como objetivo determinar se sua influeˆncia na decisa˜o dos paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o
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foram gerados utilizando modelos descritos na literatura [65, 66] atrave´s do software Spek-
Calc [38]. Neste caso considerou-se um alvo de tungsteˆnio, um aˆngulo do aˆnodo de 15o,
potenciais de tubo entre 40 e 130 kV e uma filtrac¸a˜o intr´ınseca de 2 mm de alumı´nio e
0,8 mm de ber´ılio. Tambe´m foram utilizados filtros adicionais mais comuns em equipamen-
tos de raios X [3], sendo compostos por alumı´nio com espessuras de 0,5 a 2,0 mm, e passo
de 0,5 mm, e cobre com espessuras de 0,2 a 1,0 mm, e passo de 0,2 mm, respectivamente.
Tambe´m foram avaliadas combinac¸o˜es de filtros de alumı´nio e cobre.
Objeto Simulador
Objetos simuladores sa˜o objetos f´ısicos ou virtuais utilizados para estudar o
comportamento da interac¸a˜o da radiac¸a˜o ionizante nos tecidos biolo´gicos e gerar estimativas
de qualidade da imagem e da dose absorvida no paciente [67].
Os objetos simuladores mais comumente usados em radiologia diagno´stica teˆm
como objetivo simular a absorc¸a˜o e atenuac¸a˜o de fo´tons de estruturas anatoˆmicas, na˜o
preocupando-se com suas formas [9, 67].
Neste trabalho, foi usado um objeto simulador que representa o to´rax de um
paciente pedia´trico, em que dimenso˜es e composic¸a˜o deste foram embasadas a partir de
trabalhos na literatura [3, 68–71].
Foram constru´ıdos treˆs modelos geome´tricos com composic¸a˜o homogeˆnea de
acr´ılico, dimenso˜es laterais de 30 × 30 cm2 e espessuras de 5, 10 e 15 cm, representando o
limite inferior de espessura de bebeˆs prematuros, um rece´m-nascido e uma crianc¸a de cinco
anos, respectivamente. Na figura 3.2 e´ mostrado o modelo homogeˆneo usado.
Figura 3.2: Modelo geome´trico homogeˆneo do objeto simulador de to´rax composto de
PMMA e com a´rea de 30×30 cm2.
No processo de simulac¸a˜o para aquisic¸a˜o de imagens foram inclu´ıdas diferentes
estruturas para produzir contraste na imagem radiogra´fica, compostas de materiais que
representam diferentes estruturas [72]. As estruturas eram uma escada com degraus de
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0,5 cm de altura e 4×4 cm2 de a´rea, cuja composic¸a˜o e´ alumı´nio. Os degraus de alumı´nio
foram utilizados para simular diferentes espessuras de tecido o´sseo, com o atenuac¸a˜o do
alumı´nio no intervalo de 0,5 a 1,5 cm sendo equivalente 0,7 e 2,0 cm de tecido o´sseo [72, 73].
Para uma ana´lise de estruturas de baixo contraste foram inclu´ıdos 3 cilindros de alumı´nio
com 1 cm de altura e diaˆmetros de 1, 2 e 5 cm, respectivamente. A figura 3.3 mostra a
escada e os cilindros.
(a) (b)
Figura 3.3: Ilustrac¸a˜o das estruturas inclu´ıdas no objeto simulador: a) degraus de alumı´nio
com 0,5 cm de altura e a´rea de 4×4 cm2 e b) cilindros de alumı´nio com 1,0 cm de altura e
diaˆmetros de 1, 2 e 5 cm
As estruturas foram posicionadas dentro do objeto simulador homogeˆneo de
acr´ılico na regia˜o central, onde a intensidade do feixe detectado fosse o mais uniforme
poss´ıvel. Considerando um referencial onde o centro do objeto simulador se encontra na
origem, os degraus de alumı´nio se encontram entre -7 e -3 cm na direc¸a˜o x e -6 e 6 cm
na direc¸a˜o y. Os cilindros com diaˆmetros de 1, 2 e 5 cm tem os seus centros em x igual
a 5 cm e y igual a 5, -5 e 0 cm, respectivamente. A figura 3.4 mostra a visualizac¸a˜o no
plano x -y do objeto simulador no software gview 2D, mostrando as estruturas de contraste.
Detector
Foram simulados dois tipos de detectores:
• Um detector CR, composto de flu´or brometo de ba´rio dopado com euro´pio (BaFBr:Eu) [26,
74]. O material e espessura do detector CR sa˜o os mesmos utilizados experimental-
mente e descritos na sec¸a˜o 3.2.1;
• Um detector ideal, isto e´, um detector que tem uma probabilidade de interac¸a˜o com
fo´tons e ele´trons igual a 100%.
O detector ideal foi utilizado com o objetivo de obter o limite superior do de-
sempenho em otimizac¸a˜o. O detector CR foi usado para comparac¸a˜o com os dados experi-
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Figura 3.4: Visualizac¸a˜o do objeto simulador no plano x -y no software gview 2D, com os
quadrados e c´ırculos representando os degraus e cilindros, respectivamente.
mentais e tambe´m como limite inferior do desempenho em otimizac¸a˜o, uma vez que dentre
os detectores digitais os do tipo CR apresentam o menor desempenho [12].
Foram delimitadas regio˜es de interesse (ROI) no detector correspondentes a`s
estruturas de contraste. As ROIs do detector sa˜o necessa´rias para a determinac¸a˜o das
grandezas que quantificam a qualidade da imagem e foram modeladas como subdetectores
para reduzir a variaˆncia, onde a energia depositada em cada um e´ determinada de forma
independente, utilizando o tally EDP. A posic¸a˜o da ROI corresponde a` sombra da estrutura
de contraste, sendo selecionadas considerando a divergeˆncia do campo de radiac¸a˜o. A
figura 3.5 mostra a visualizac¸a˜o do detector com as ROIs e em tons de cinza ao fundo esta˜o
representadas as posic¸o˜es dos degraus no objeto simulador.
Figura 3.5: Visualizac¸a˜o do detector no software gview 2D contendo as ROIs e em tons de
cinza esta˜o representadas as posic¸o˜es dos degraus do objeto simulador.
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As ROIs #1, #2 e #3 sa˜o referentes aos degraus de alumı´nio enquanto as ROIs
#4, #5 e #6 sa˜o regio˜es de interesse relacionadas ao fundo, representando a regia˜o homo-
geˆnea do objeto simulador.
3.1.3 Grandezas Dosime´tricas
A obtenc¸a˜o de grandezas dosime´tricas por meio de simulac¸a˜o Monte Carlo foi
realizada usando os tallies EDP e EDPp. Nas simulac¸o˜es para obter me´tricas dosime´tricas,
o detector e a mesa na˜o esta˜o presentes para reduzir o tempo de simulac¸a˜o. A incerteza
das grandezas foi sempre menor que 1%, sendo necessa´rio um nu´mero de histo´rias ordem
de 108. A seguir esta˜o descritas a metodologia de determinac¸a˜o das me´tricas de qualidade
da imagem.
Kerma no ar (Kar) - e´ determinado a partir de resultados indiretos da simulac¸a˜o. O
Kar foi calculado utilizando a energia depositada por part´ıculas prima´rias (E
p
ar), obtida
utilizando o tally EDPp, e a massa da caˆmara de ionizac¸a˜o (mar) calculada a partir dos
dados geome´tricos, conforme definido na equac¸a˜o (3.1). Dadas as devidas converso˜es de
unidades, o Kar tem unidade de Gy/Histo´ria.
Kar =
Epar
mar
. (3.1)
Dose de Entrada na Pele (DEP) - e´ determinada com resultados indiretos da simu-
lac¸a˜o. A DEP e´ a dose depositada na caˆmara de ionizac¸a˜o devido a`s contribuic¸o˜es do
feixe incidente e do feixe retroespalhado pelo objeto simulador. A DEP foi determinada
utilizando a energia depositada na caˆmara de ionizac¸a˜o (Ear), obtida utilizando o tally
EDP, e a massa de ar (equac¸a˜o 3.2). Dadas as devidas converso˜es de unidades, a DEP tem
unidade de Gy/Histo´ria.
DEP =
Ear
mar
. (3.2)
Fator de Retroespalhamento (BSF) - o fator foi determinado como a raza˜o entre o
DEP e Kar (equac¸a˜o 3.3). Esta grandeza e´ adimensional.
BSF =
DEP
Kar
=
Ear
Epar
. (3.3)
Dose Me´dia Absorvida no objeto simulador (D) - foi determinada indiretamente
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com resultados da simulac¸a˜o. D e´ a dose depositada em todo o objeto simulador e foi
calculada por meio da energia absorvida no objeto simulador (Eo), obtida com o uso do
tally EDP, e a massa do objeto simulador (mo), calculada a partir dos dados geome´tricos
(equac¸a˜o 3.4). Assim como o Kar e a DEP, a unidade da grandeza D e´ Gy/Histo´ria.
D =
Eo
mo
. (3.4)
Raza˜o Dose-Kerma - e´ definida como sendo a raza˜o entre a dose me´dia absorvida pelo
objeto simulador e o kerma no ar. Esta me´trica assim como a BSF e´ adimensional.
3.1.4 Qualidade da Imagem
Para determinac¸a˜o da qualidade da imagem foram usadas as grandezas Raza˜o
Sinal-Ru´ıdo (SNR) e Raza˜o Contraste-Ru´ıdo (CNR). Em todos os casos foram usadas as
regio˜es de interesses (ROI) mostradas na figura 3.5.
Raza˜o Sinal-Ru´ıdo
A SNR foi calculada utilizando a equac¸a˜o (3.5).
SNR =
EROI5
∆EROI5
, (3.5)
em que EROI5 e´ a energia depositada na regia˜o de interesse 5 e ∆EROI5 a sua incerteza. A
ROI #5 foi usada uma vez que esta´ no centro da imagem onde o sinal e´ ma´ximo.
A SNR obtida por meio da equac¸a˜o (3.5) depende do nu´mero de fo´tons simula-
dos, pois a incerteza da simulac¸a˜o Monte Carlo diminui com o nu´mero de histo´rias. Para
obter uma grandeza independente do nu´mero de fo´tons, a SNR foi normalizada pelo Kar
(SNRn), como mostrado na equac¸a˜o (3.6).
SNRn =
SNR√
kerma
. (3.6)
Raza˜o Contraste-Ru´ıdo - CNR
A CNR foi calculada utilizando a equac¸a˜o (3.7).
CNRFD =
EROIF − EROID
∆EROIF
, (3.7)
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em que EROIF e´ a energia depositada em uma ROI de fundo, EROID e´ a energia depositada
em uma ROI que representa um degrau e ∆EROIF e´ a incerteza da energia depositada em
uma ROI de fundo. CNRFD e´ a raza˜o contraste-ru´ıdo entre uma ROI de fundo, #4, #5
e #6, e uma ROI que representa um degrau, #1,#2 e #3, onde foram calculados CNR14,
CNR25 e CNR36.
Analogamente a` SNRn, foi definida a CNRn como sendo a CNR normalizada
pelo Kar, equac¸a˜o (3.8), e sendo assim, independente do nu´mero de fo´tons.
CNRn =
CNR√
kerma
. (3.8)
A incerteza das grandezas que quantificam a qualidade da imagem foi sempre
menor que 1%, sendo necessa´rio simular um nu´mero de histo´rias na ordem de 109.
3.2 Me´todos Experimental
Nesta sec¸a˜o e´ apresentada uma descric¸a˜o dos equipamentos e materiais utiliza-
dos experimentalmente, bem como me´todos para a obtenc¸a˜o das grandezas dosime´tricas,
aquisic¸a˜o de imagens e avaliac¸a˜o da qualidade destas.
3.2.1 Equipamentos
Tubo de Raios X
Na etapa experimental deste projeto foi usado o tubo de raios X CIRCLEX
modelo P324DK-85 (Shimadzu, Japa˜o), instalado no Centro de Atenc¸a˜o Integral a` Sau´de
da Mulher (CAISM-UNICAMP), para a aquisic¸a˜o de imagens. O equipamento apresen-
tava conformidade nos testes de controle de qualidade de rotina. A tabela 3.2 mostra as
principais caracter´ısticas do tubo de raios X. A figura 3.6 a) mostra o tubo de raios X e a
figura 3.6 b) mostra o painel de controle do tubo onde e´ poss´ıvel selecionar o uso de foco
fino ou grosso, o potencial do tubo, a corrente, o tempo de exposic¸a˜o e o produto corrente
tempo.
Filtros adicionais foram posicionados imediatamente na sa´ıda do tubo de raios
X. Para experimentos de otimizac¸a˜o utilizando a Figura de Me´rito foi utilizado um inter-
valo de potencial de tubo nominal de 40 a 120 kV e foram utilizados filtros adicionais de 1 e
2 mm de alumı´nio e 1 mm de cobre. Para a determinac¸a˜o de MTF, NPS e DQE utilizou-se
um filtro adicional de 21 mm de alumı´nio para o potencial de tubo de 70 kV.
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Tabela 3.2: Caracter´ısticas do Tubo de Raios X CIRCLEX modelo P324DK-85 (Shimadzu,
Japa˜o), instalado no CAISM-UNICAMP
Aˆnodo Aˆngulo do Aˆnodo(o) Filtrac¸a˜o1 PF2 (mm) Potencial (kV)
W 12 Min 1,5 1,2/0,6 40-150
1: Filtrac¸a˜o Inerente em mm de Al; 2: Ponto Focal Grosso/Fino
(a)
(b)
Figura 3.6: a) Tubo de Raios X CIRCLEX modelo P324DK-85 (Shimadzu, Japa˜o) e b)
painel responsa´vel por controlar o tubo de raios X instalados no CAISM-UNICAMP
Detector
O sistema de imagens instalado no CAISM e´ de radiografia computadorizada
(CR). Foram utilizadas placas de imagens Flex GP (Kodak Indrutrex, Japa˜o). A leitura
das placas foi realizada com uma leitora CR Max (Carestream, EUA). A tabela 3.3 mostra
as principais caracter´ısticas do detector de radiac¸a˜o. As figuras 3.7 a) e b) mostram fotos
da placa de imagem e da digitalizadora, respectivamente.
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Tabela 3.3: Caracter´ısticas do detector CR Flex GP (Kodak Indrutrex, Japa˜o)
Tamanho Pixel (µm) Tamanho Detector (cm2) Material Resposta
168 35 ×43 BaFBr:Eu Log
(a) (b)
Figura 3.7: Fotos da a) placa de imagem Flex GP (Kodak Indrutrex, Japa˜o) e b) digitali-
zadora CR Max (Carestream, EUA) instaladas no CAISM-UNICAMP
Objeto Simulador
O objeto simulador usado experimentalmente foi constru´ıdo na Oficina Mecaˆ-
nica do Instituto de F´ısica “Gleb Wataghin” e tem as mesmas dimenso˜es e estruturas de
contraste do modelo geome´trico usado nas simulac¸o˜es Monte Carlo. Ele e´ constitu´ıdo de
placas de acr´ılico com espessuras de 1 e 2 cm sobrepostas de forma a compreender uma
espessura total de 5, 10 e 15 cm para representar o limite inferior de espessura de bebeˆs pre-
maturos, um rece´m-nascido e uma crianc¸a de cinco anos, respectivamente. Uma das placas
apresenta estruturas de contraste, que consistem de uma escada com degraus de 0,5 cm
de altura e 4×4 cm2 de a´rea e 3 cilindros com 1 cm de altura e diaˆmetros de 1, 2 e 5 cm,
respectivamente. Todas as estruturas sa˜o compostas de alumı´nio. A figura 3.8 mostra o
objeto simulador visto de a) cima e b) lateralmente.
Caˆmara de Ionizac¸a˜o
O kerma no ar foi obtido utilizando uma caˆmara de ionizac¸a˜o modelo 10X6-
6 (RadCal, EUA) [64] acoplada ao eletroˆmetro modelo 9015 (RadCal, EUA) [75], com
volume ativo e´ de 6 cm3 e massa de 0,05 kg. A figura 3.9 mostra a caˆmara de ionizac¸a˜o
utilizada.
A caˆmara de ionizac¸a˜o foi calibrada pelo fabricante com precisa˜o de ±4 % utili-
zando raios X de 60 kV e camada semirredutora de 2,8 mm de Al. A caˆmara de ionizac¸a˜o
49
(a) (b)
Figura 3.8: Objeto simulador usado experimentalmente formado por placas de PMMA com
a presenc¸a de estruturas de contraste visto a) de cima e b) lateralmente
Figura 3.9: Caˆmara de ionizac¸a˜o modelo 10X6-6 (RadCal, EUA) e eletroˆmetro modelo
9015 (RadCal, EUA) usados experimentalmente
apresenta uma dependeˆncia de energia de ±5 % entre 30 keV a 1,33 MeV. Correc¸o˜es de
temperatura e pressa˜o eram determinadas automaticamente pelo eletroˆmetro.
3.2.2 Grandezas Dosime´tricas
Kerma no ar
Para a determinac¸a˜o experimental do kerma no ar (Kar) na superf´ıcie do objeto
simulador a distaˆncia fonte-detector foi mantida a 100 cm (figura 3.10 a). O campo de
radiac¸a˜o foi colimado com uma a´rea de 15×15 cm2 e a caˆmara foi posicionada no centro
do campo, (figura 3.10 b).
O Kar foi medido variando os valores de potencial do tubo de 40 a 120 kV
com passos de 10 kV. Para cada valor de potencial do tubo o Kar foi medido 3 vezes e
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Figura 3.10: a) Geometria Experimental para medir o Kar b) caˆmara de ionizac¸a˜o com
campo de 15×15 cm2
a me´dia e o desvio padra˜o foram determinados. Caso o desvio padra˜o fosse maior que
5% mais medic¸o˜es foram realizadas. O valor do produto corrente-tempo foi fixado em
10 mAs levando em considerac¸a˜o as limitac¸o˜es de corrente do equipamento. O rendimento
do tubo (R) foi determinado como (Kar/mAs) a 100 cm do ponto focal. Adicionalmente,
a linearidade entre Kar e mAs foi avaliada, cuja descric¸a˜o e´ apresentada no Apeˆndice C.
O Kar para um dado um potencial do tubo (kV ), uma filtrac¸a˜o adicional, uma
distaˆncia fonte-detector (DFD), uma espessura do objeto simulador (d) e um produto
corrente tempo (mAs) foi estimado a partir da equac¸a˜o (3.9).
Kar(kV, filtro,mAs,DFD) = R(kV, filtro)×
(
DFD
DFD − d−D
)2
×mAs, (3.9)
sendo R o rendimento para um dado potencial do tubo e filtrac¸a˜o adicional a 100 cm do
ponto focal, DFD e d dados em cm e D e´ a distaˆncia entre o detector e a superf´ıcie da
mesa que e´ igual a 5 cm.
Dose de Entrada na Pele
A dose de entrada na pele (DEP) foi determinada utilizando dados experimen-
tais de Kar e o valor de BSF obtidos por simulac¸o˜es Monte Carlo, como definido na equac¸a˜o
(3.10).
DEP = BSF ×Kar (3.10)
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3.2.3 Aquisic¸a˜o de Imagens
Para a aquisic¸a˜o das imagens a distaˆncia fonte detector foi de 100 cm. Um
campo ocupando todo o objeto simulador foi ajustado e filtros adicionais foram posiciona-
dos na sa´ıda do tubo. A figura 3.11 mostra o objeto simulador na situac¸a˜o de aquisic¸a˜o.
Apo´s a aquisic¸a˜o era realizada a leitura da placa de imagem CR e a imagem na˜o processada
(raw data) era salva no formato DICOM [76] para ana´lise.
Figura 3.11: Arranjo experimental utilizado para aquisic¸a˜o das imagens
As imagens foram adquiridas visando sempre ter o mesmo ı´ndice de exposic¸a˜o
(do ingleˆs Exposure Index - EI) [77]. O ı´ndice de exposic¸a˜o e´ uma nomenclatura empregada
pelo fabricante da placa de imagem que quantifica a exposic¸a˜o incidente no detector e e´
dado pela equac¸a˜o (3.11).
EI = 1000× log
(
K
K0
)
+ 1059, (3.11)
onde K e´ o kerma incidente no detector em unidade de µGy e K0 e´ igual a 1 µGy. O
fabricante indica que o valor do EI esteja dentro do intervalo de 1800 e 2200. Portanto, ao
realizar a aquisic¸a˜o das imagens para cada valor de potencial do tubo e filtrac¸a˜o adicional o
valor do produto corrente-tempo foi ajustado para que o EI estivesse dentro deste intervalo.
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3.2.4 Qualidade da Imagem
A qualidade da imagem foi avaliada utilizando me´tricas do domı´nio espacial:
raza˜o sinal-ru´ıdo (SNR) e raza˜o contraste-ru´ıdo (CNR); e do domı´nio de frequeˆncias es-
paciais: Func¸a˜o de Transfereˆncia de Modulac¸a˜o (MTF ) e Espectro de Poteˆncias de Ru´ıdo
(NPS ). A primeira etapa para a obtenc¸a˜o destas grandezas foi a caracterizac¸a˜o da curva
de resposta do detector. A seguir sera˜o apresentadas as metodologias utilizadas para a
determinac¸a˜o da curva de resposta, bem como para a avaliac¸a˜o da qualidade da imagem.
Caracterizac¸a˜o da Curva de resposta do Detector
O procedimento de caracterizac¸a˜o da resposta do detector de imagem consistiu
em realizar exposic¸o˜es no detector CR criando imagens uniformemente cinzas. Foi utilizado
um campo de radiac¸a˜o de a´rea de 20 × 20 cm2, uma distaˆncia fonte detector de 135 cm,
com potencial de tubo de 70 kV e 21 mm de alumı´nio como filtrac¸a˜o adicional [78]. A alta
filtrac¸a˜o adicional visava simular a atenuac¸a˜o do paciente [79]. Foram realizadas exposic¸o˜es
com valores de produto corrente tempo variando entre 0,5 e 320 mAs.
As imagens foram avaliadas com o software ImageJ para obter o valor me´dio
do n´ıvel de cinza ou tambe´m chamado de valor me´dio de pixel (PV) em uma regia˜o de
a´rea 12,5×12,5 cm2. Para cada imagem o valor do kerma no ar foi obtido com a caˆmara de
ionizac¸a˜o e, atrave´s da lei do inverso do quadrado, o Kar foi convertido para o referencial
do detector.
O valor me´dio de pixel (PV) apresenta uma dependeˆncia logaritmica com o
Kar [80], conforme mostrado na equac¸a˜o (3.12). A figura 3.12 mostra o PV em func¸a˜o de
Kar correspondentes a valores de produto corrente tempo entre 0,5 e 320 mAs.
PV = A+B × ln(Kar) (3.12)
As constantes A e B foram determinadas a partir do ajuste logar´ıtmico utili-
zando o software SciDavis [81], assumindo valores iguais A = 1100 ± 30 e B = 362 ± 5.
O valor me´dio de pixel linearizado (PV’) e o seu desvio padra˜o (σ’) foram obtidos a partir
dos valores A e B por meio das equac¸o˜es (3.13) e (3.14), respectivamente [82].
PV ′ = exp
(
PV − A
B
)
, (3.13)
σ′ =
σ
B
× exp
(
PV − A
B
)
. (3.14)
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Figura 3.12: Gra´fico de valor de pixel em func¸a˜o do kerma no ar com um ajuste logaritmo
As ana´lises subsequentes da qualidade da imagem foram realizadas com valores
de pixel e desvio padra˜o linearizados.
Me´tricas do domı´nio espacial
Raza˜o Sinal-Ru´ıdo
Na etapa experimental a SNR foi determinada usando a equac¸a˜o (3.15).
SNR =
PV ′ROI5
σ′ROI5
, (3.15)
onde PV ′ROI5 e´ o valor me´dio de pixel linearizado na ROI #5 ilustrada na figura 3.5 e
σ′ROI5 e´ o seu desvio padra˜o linearizado. A SNR normalizada pelo Kar, SNRn, tambe´m
foi calculada usando a equac¸a˜o (3.6).
Raza˜o Contraste-Ru´ıdo - CNR
A CNR foi determinada por meio da equac¸a˜o (3.16).
CNRFD =
PV ′ROIF − PV ′ROID
σ′ROIF
. (3.16)
A CNR normalizada pelo Kar, CNRn, tambe´m foi calculada usando a equa-
c¸a˜o (3.8).
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Me´tricas de Qualidade da Imagem no Domı´nio de frequeˆncia espacial
A ana´lise de imagens para obter as me´tricas Func¸a˜o de Transfereˆncia de Modula-
c¸a˜o (MTF ) e Espectro de Poteˆncias do Ru´ıdo (NPS ) foi realizada de maneira automatizada
utilizando a extensa˜o do software de livre distribuic¸a˜o ImageJ chamado “COQ” [83], que
e´ baseado nas equac¸o˜es (2.13)-(2.12) apresentadas na sec¸a˜o 2.4.2.
A MTF foi determinada para diferentes valores de produto corrente-tempo va-
riando de 0,5 a 200 mAs. A DFD foi 135 cm, a maior poss´ıvel considerando as limitac¸o˜es
do equipamento, e o campo colimado com uma a´rea de 20 × 20 cm2 na superf´ıcie da mesa.
Uma placa de tungsteˆnio de 1 mm de espessura foi posicionada sobre a mesa tal que suas
arestas faziam um aˆngulo de 2 a 5o com a matriz de pixels do detector. Foram feitas
exposic¸o˜es com e sem a grade antiespalhamento para um potencial de 70 kV e filtrac¸a˜o
adicional de 21 mm de alumı´nio [78].
As imagens adquiridas foram analisadas utilizando o plugin COQ instalado no
software imageJ [83]. Primeiramente selecionava-se uma ROI de 40 × 100 mm2, que con-
tinha a imagem da placa e de fundo. O programa calculava a MTF de maneira automa´tica
utilizado o me´todo da borda [26]. A figura 3.13 mostra a imagem radiogra´fica da placa de
tungsteˆnio com a borda selecionada em amarelo.
Figura 3.13: Imagem radiogra´fica da placa de tungsteˆnio utilizada para determinar a MTF
com a linha em amarelo representando a borda
A obtenc¸a˜o da NPS foi realizada atrave´s da aquisic¸a˜o de imagens uniformes
e da medida simultaˆnea do kerma incidente no receptor [84]. As condic¸o˜es de exposic¸a˜o
foram as mesmas utilizadas para a determinac¸a˜o da MTF.
Uma a´rea de 12,5×12,5 cm2 era selecionada e segmentada em ROIs de 256×256 pi-
xels que se sobrepunham por 128 pixels. A NPS final foi obtida com a junc¸a˜o do resultado
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entre as ROIs, atrave´s de uma me´dia radial descrita na equac¸a˜o (2.13) apresentada na
sec¸a˜o 2.4.2 [84, 85]. A NPS normalizada (NNPS ) foi calculada normalizando a NPS pelo
valor me´dio do pixel.
3.3 Me´tricas de Otimizac¸a˜o
3.3.1 Figura de Me´rito
A figura de me´rito foi utilizada para determinar o potencial do tubo e filtrac¸a˜o
adicional o´timos para cada espessura do objeto simulador usando diferentes definic¸o˜es
mostradas nas equac¸o˜es (3.17)-(3.20).
FOMSNR,D =
SNR2
D
(3.17)
FOMSNR,DEP =
SNR2
DEP
(3.18)
FOMCNR,D =
CNR2
D
(3.19)
FOMCNR,DEP =
CNR2
DEP
, (3.20)
em que SNR e´ a raza˜o sinal-ru´ıdo, CNR a raza˜o contraste-ru´ıdo, D e´ a dose me´dia de-
positada no objeto simulador e DEP a dose de entrada na pele. As condic¸o˜es o´timas de
exposic¸a˜o foram determinadas como aquelas que produzem os maiores valores da FOM,
que esta˜o associados ao melhor desempenho em termos de reduc¸a˜o de dose e/ou melhoria
da qualidade da imagem.
A raza˜o da FOM entre dois espectros (r = FOMcomp/FOMref ) foi utilizada para
comparar diferentes paraˆmetros de exposic¸a˜o. Sendo que, se r < 1, o espectro comparado
(comp) tem um pior desempenho que o espectro de refereˆncia (ref ). Se r > 1, ha´ um ganho
na qualidade da imagem por um fator de
√
r para uma dose constante ou uma diminuic¸a˜o
na dose por um fator de r−1 para a qualidade da imagem constante.
Para os gra´ficos de FOM em func¸a˜o do potencial do tubo, foi realizada uma
normalizac¸a˜o da FOM com relac¸a˜o ao seu valor ma´ximo. Caso outra normalizac¸a˜o tenha
sido realizada estara´ explicitado no texto.
A Figura de Me´rito foi calculada para os resultados de Monte Carlo e os resul-
tados experimentais.
Simulac¸a˜o Monte Carlo
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Na etapa de simulac¸o˜es, apesar da FOM na˜o depender do nu´mero de fo´tons
incidentes, foi usado o mesmo nu´mero de histo´rias para todas as simulac¸o˜es. A incerteza
considerada foi menor que 2%. A DEP e D foram calculadas atrave´s da metodologia
presente na sec¸a˜o 3.1.3 e a SNR e CNR foram calculadas atrave´s da metodologia presente
na sec¸a˜o 3.1.4.
Os valores de FOM foram obtidos em func¸a˜o dos potenciais do tubo para dife-
rentes espessuras de objeto simulador, filtros adicionais, detectores (ideal e CR) e distaˆncias
fonte-detector (100 e 180 cm), e com e sem a presenc¸a da grade antiespalhamento.
Experimental
Na etapa experimental, a FOM foi obtida para o sistema CR utilizando os
objetos simuladores descritos na sec¸a˜o 3.2.1. Pelo fato do ru´ıdo quaˆntico contribuir majo-
ritariamente com o ru´ıdo total dos sistemas, assumiu-se que a FOM independe do mAs do
tubo de raios X.
Experimentalmente foram calculadas somente FOMSNR,DEP e FOMCNR,DEP .
Sendo que a SNR e CNR foram obtidas utilizando a metologia descrita na sec¸a˜o 3.2.4 e
DEP foi determinada usando a metodologia descrita na sec¸a˜o 3.2.2.
Os valores de FOM foram obtidos em func¸a˜o do potencial do tubo, para dife-
rentes filtros adicionais e espessuras do objeto simulador.
3.3.2 Eficieˆncia de Detecc¸a˜o Quaˆntica
A Eficieˆncia de Detecc¸a˜o Quaˆntica (DQE ) foi determinada experimentalmente
a partir dos paraˆmetros MTF e NPS utilizando a relac¸a˜o presente na equac¸a˜o (3.21) [84,
86]:
DQE=
|MTF 2(f)|
NPS(f)×Kar × q , (3.21)
em que f e´ a frequeˆncia espacial, Kar e´ o kerma no ar incidente no receptor e q e´ intensidade
do feixe incidente por unidade de a´rea e por unidade de Kar, sendo que para o espectro de
70 kV e filtrac¸a˜o adicional de 21 mm de Al q e´ igual a 30174,0 (1/mm2 × µGy) [78].
A DQE foi determinada para valores de produto corrente-tempo (carga) vari-
ando entre 0,5 e 200 mAs. O valor o´timo de mAs foi determinado comparando os valores
da DQE para diferentes mAs, e selecionando aquele que fornecesse o maior valor de DQE.
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3.4 Aplicabilidade Cl´ınica
A inclusa˜o de filtros adicionais na sa´ıda do tubo resulta em uma reduc¸a˜o da
flueˆncia de fo´tons que atinge o detector de imagem, sendo dependente da espessura e
composic¸a˜o do filtro. Nas simulac¸o˜es Monte Carlo realizadas, os espectros foram obtidos
previamente a` simulac¸a˜o por meio do software SpekCalc [38] e foram normalizados consi-
derando o mesmo nu´mero de histo´rias. Em um caso real de aplicac¸o˜es cl´ınicas deve-se levar
em conta que havera´ uma atenuac¸a˜o do feixe devido a` inclusa˜o de filtros. Sendo assim,
para que o ru´ıdo da imagem seja aceita´vel um aumento do produto corrente-tempo (mAs)
e´ necessa´rio.
O aumento do produto corrente-tempo (rmAs) foi estimado utilizando a equac¸a˜o
(3.22), que considera que a dose depositada no detector deve ser a mesma com e sem a
presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional, como mostrado na equac¸a˜o (3.22).
rmAs =
∫ Emax
E=Emin
D(E)Ψs(E)dE∫ Emax
E=Emin
D(E)Ψf (E)dE
, (3.22)
em que D(E) e´ a dose depositada em todo o detector por nu´mero de histo´rias para um
feixe monoenerge´tico de energia E obtida por meio de simulac¸a˜o Monte Carlo, Ψ(E) e´ a
flueˆncia de energia obtida a partir do software Spekcalc, a unidade de Ψ(E) e´ #fo´tons/(cm2
× keV × mAs). Os termos sub escritos s e f indicam as situac¸o˜es sem e com filtrac¸a˜o
adicional, respectivamente. A demonstrac¸a˜o da equac¸a˜o (3.22) se encontra no Apeˆndice D.
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Cap´ıtulo 4
Resultados e Discusso˜es
Neste cap´ıtulo sa˜o apresentados os resultados deste trabalho. A sec¸a˜o 4.1 apre-
senta as validac¸o˜es dos me´todos utilizados. A sec¸a˜o 4.2 apresenta os resultados de dosime-
tria e qualidade da imagem obtidos usando simulac¸a˜o Monte Carlo, enquanto a sec¸a˜o 4.3
conte´m os resultados ana´logos para o me´todo experimental. A sec¸a˜o 4.4 apresenta os resul-
tados da determinac¸a˜o dos paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o por meio de simulac¸o˜es Monte
Carlo e experimentalmente. As sec¸o˜es 4.5 e 4.6 conte´m, respectivamente, uma ana´lise da
aplicabilidade dos resultados dos paraˆmetros de exposic¸a˜o na pra´tica cl´ınica, bem como
uma comparac¸a˜o dos resultados com dados cl´ınicos e com a literatura.
4.1 Validac¸o˜es
O desenvolvimento e modificac¸a˜o do co´digo Monte Carlo: Tally Energy Deposi-
tion by Primary Particle (EDPp) foi validado utilizando o Tally Energy Deposition (EDP )
nativamente presente no penEasy 2015 [58]. A metodologia de determinac¸a˜o da raza˜o
dose-kerma e fator de retroespalhamento (BSF ) foram validadas com comparac¸a˜o com a
literatura.
4.1.1 Tally Energy Deposition by Primary Particle
A validac¸a˜o consistiu de determinar a energia depositada na caˆmara de ioniza-
c¸a˜o devido a` part´ıculas prima´rias (Epar) por meio do Tally Energy Deposition by Primary
Particle (EDPp) e do Tally Energy Deposition (EDP). A determinac¸a˜o da E
p
ar com o Tally
EDPp foi baseada na metodologia descrita na sec¸a˜o 3.1.3 e para a determinac¸a˜o utilizando
o Tally EDP a mesma geometria foi utilizada, removendo o objeto simulador.
A figura 4.1 mostra a energia depositada na caˆmara de ionizac¸a˜o devido a`
part´ıculas prima´rias (Epar) por histo´ria obtida utilizando os Tallies EDP e EDPp para um
campo de a´rea 20 × 20 cm2 e feixes monoenerge´ticos de 10 a 200 keV. A diferenc¸a entre os
resultados dos tallies e´ menor que 5%, validando o Tally desenvolvido nesse trabalho para
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estimativa do kerma no ar.
Figura 4.1: Comparac¸a˜o entre a energia depositada na caˆmara de ionizac¸a˜o devido a part´ı-
culas prima´rias (Epar) por histo´ria obtida utilizando os Tallys EDP e EDPp para um campo
de a´rea 20×20 cm2 e feixe monoenerge´tico
4.1.2 Raza˜o Dose-Kerma
A raza˜o dose-kerma foi validada a partir da comparac¸a˜o com o trabalho de
Carlsson et al. [87], baseando-se na determinac¸a˜o da raza˜o entre a energia depositada em
um objeto simulador (E ) e a integral do Kar pela a´rea do campo (
∫
KdA). A geometria
de simulac¸a˜o consistia de um objeto simulador homogeˆneo composto de a´gua com 15 cm
de espessura e dimenso˜es lateralmente infinitas e um campo divergente de 20×20 cm2. O
Kar foi obtido utilizando o tally EDPp e a integral foi calculada considerando que o Kar e´
constante em toda a a´rea do campo.
A figura 4.2 mostra a raza˜o entre a energia depositada e o produto kerma a´rea
(E/
∫
KdA) para a) feixes monoenerge´ticos de 10 a 200 keV e b) espectros polienerge´ticos
com potenciais do tubo de 40 a 130 kV e filtros adicionais de alumı´nio e cobre.
A diferenc¸a observada na comparac¸a˜o dos resultados desse trabalho com os de
Carlsson et al. [87] foi no ma´ximo 3,5 %, tanto para feixes monoenerge´ticos quanto para
polienerge´ticos. Essa concordaˆncia entre os resultados valida a metodologia para determi-
nac¸a˜o da dose absorvida.
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(a)
(b)
Figura 4.2: Comparac¸a˜o dos resultados da grandeza E/
∫
KdA obtidas neste trabalho
usando simulac¸a˜o Monte Carlo e obtidas do trabalho de Carlsson et al. para a) feixes
monoenerge´ticos de 10 a 200 keV e b) espectros polienerge´ticos com potenciais de 40 a
130 kV e filtros adicionais de alumı´nio e cobre
4.1.3 Fator de Retroespalhamento
O me´todo de obtenc¸a˜o do fator de retroespalhamento (BSF ) foi validado a partir
da comparac¸a˜o com o trabalho de Petoussi-Henss et at. [88]. Neste caso, foi utilizada a
geometria descrita na sec¸a˜o 3.1.3, com o objeto simulador com 15 cm de espessura e a
caˆmara de ionizac¸a˜o tinha dimenso˜es 1×1×0,1 cm3.
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A figura 4.3 mostra uma comparac¸a˜o entre o fator BSF determinado neste tra-
balho e o de Petoussi-Henss et al. [88] para um campo de 10×10 cm2 utilizando feixes
monoenerge´ticos de 10 a 100 keV. Observa-se uma diferenc¸a de no ma´ximo 3% entre os
resultados, validando a metodologia utilizada neste trabalho.
Figura 4.3: Comparac¸a˜o entre os valores do fator BSF determinado por simulac¸a˜o Monte
Carlo e do trabalho de Petoussi-Henss et at. para um campo de 10×10 cm2 utilizando
feixes monoenerge´ticos de 10 a 100 keV
4.2 Simulac¸a˜o Monte Carlo
4.2.1 Dosimetria
Esta sec¸a˜o apresenta os resultados para as simulac¸o˜es da raza˜o dose-kerma e
fator BSF para feixes monoenerge´ticos e polienerge´ticos.
Feixes Monoenerge´ticos
A figura 4.4 a) mostra a raza˜o dose-kerma calculada para os objetos simuladores
de 5, 10 e 15 cm de espessura utilizando feixes monoenerge´ticos com energia variando de
35 a 100 keV. A figura 4.4 b) mostra o fator BSF calculado para as mesmas condic¸o˜es de
exposic¸a˜o.
O valor da raza˜o dose-kerma aumenta com a energia do feixe, tendendo para
um valor constante para energias acima de 70 keV. Esse comportamento pode ser explicado
pelas diferenc¸as no coeficiente de absorc¸a˜o de energia ma´ssico (µen/ρ) do ar e do PMMA.
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(a) (b)
Figura 4.4: a) Raza˜o dose-kerma e b) BSF calculados para os objetos simuladores de 5, 10
e 15 cm utilizando feixes monoenerge´ticos de 35 a 100 keV
Para baixas energias, uma grande diferenc¸a entre os valores de (µen/ρ) e´ observada [73].
No entanto, com o aumento da energia os valores de coeficiente de absorc¸a˜o ma´ssico dos
dois materiais se tornam mais pro´ximos [73], de modo que a raza˜o dose-kerma atinje uma
regia˜o de saturac¸a˜o a partir de 70 keV. A raza˜o dose-kerma diminui com a espessura do
objeto simulador, devido ao aumento mais acentuado do volume em relac¸a˜o ao aumento
da energia depositada no objeto.
Como mostrado na figura 4.4 b) o BSF apresenta um pico em energias no
intervalo de 50 a 60 keV. O aumento inicial e´ devido ao aumento da probabilidade de
ocorrer retroespalhamento com a energia. Pore´m, a partir de aproximadamente 60 keV ha´
uma maior probabilidade de transmissa˜o da radiac¸a˜o.
Como mostrado na figura 4.4 b), objetos simuladores de maior espessura produ-
zem os maiores valores de BSF, uma vez que a intensidade da radiac¸a˜o espalhada aumenta
com o volume do objeto simulador. Com o aumento de 5 para 10 cm sendo mais expressivo
do que 10 para 15 cm, mostrando uma saturac¸a˜o do retroespalhamento.
Feixes Polienerge´ticos
A figura 4.5 mostra a raza˜o dose-kerma calculada para o objeto simulador com
espessura de 10 cm, representando um rece´m-nascido, para feixes polienerge´ticos produzi-
dos por um potencial de tubo entre 40 e 130 kV e filtrac¸a˜o adicional de cobre e alumı´nio.
O valor da raza˜o dose-kerma aumenta com o potencial do tubo e tambe´m com
a espessura do filtro adicional, sendo esse aumento mais expressivo para filtros de cobre.
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Figura 4.5: Raza˜o Dose-Kerma calculada para o objeto simulador de 10 cm utilizando feixes
polienerge´ticos com o valor do potencial de tubo entre 40 e 130 kV e filtrac¸a˜o adicional de
cobre e alumı´nio
Percebe-se tambe´m que o valor da raza˜o dose-kerma se torna aproximadamente constante
para potenciais maiores que 100 kV e espessuras de cobre maiores que 0,6 mm. Esse
comportamento e´ explicado pelo aumento da energia me´dia do feixe polienerge´tico com o
aumento do potencial de tubo e da espessura de filtros adicionais.
A figura 4.6 mostra o BSF calculado para o objeto simulador de 10 cm utilizando
feixes polienerge´ticos produzidos com potencial de tubo entre 40 e 130 kV, sem filtrac¸a˜o
adicional e com filtros adicionais de cobre com espessuras entre 0,2 e 1,0 mm. Os resultados
sa˜o mostrados em func¸a˜o do valor de camada semi-redutora (CSR) do feixe polienerge´tico
incidente, em unidades de mm de alumı´nio.
Sem a presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional, o valor do BSF aumenta com a CSR. Ao
incluir filtros adicionais de cobre percebe-se que ha´ um valor de ma´ximo, que ocorre devido
ao aumento da energia me´dia do feixe.
4.2.2 Qualidade da imagem
Feixes Monoenerge´ticos
A figura 4.7 a) mostra uma comparac¸a˜o do valor da raza˜o sinal-ru´ıdo (SNR)
para os objetos simuladores de espessuras 5, 10 e 15 cm, utilizando feixes monoenerge´ticos
com energia variando de 35 a 100 keV sem a presenc¸a da grade antiespalhamento. A
figura 4.7 b) mostra a raza˜o contraste-ru´ıdo (CNR) calculada para o objeto simulador de
10 cm para as mesmas condic¸o˜es de exposic¸a˜o.
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Figura 4.6: Fator BSF calculado para o objeto simulador de 10 cm utilizando feixes poli-
energe´ticos com potencial de tubo entre 40 e 130 kV sem filtrac¸a˜o adicional e com filtros
adicionais de cobre com espessuras entre 0,2 e 1,0 mm
(a) (b)
Figura 4.7: a) SNR para os objetos simuladores de espessuras 5, 10 e 15 cm e b) CNR
calculados para o objeto simulador de 10 cm utilizando feixes monoenerge´ticos sem a
presenc¸a da grade antiespalhamento
Observa-se que o valor da SNR aumenta com a diminuic¸a˜o da espessura do
objeto simulador, como uma consequeˆncia direta da menor atenuac¸a˜o. Na figura 4.7 b)
observa-se que a CNR tem um valor ma´ximo em um intervalo de energia, que representa o
espectro que otimiza a qualidade da imagem, sem considerar a dose. Esse comportamento
e´ explicado uma vez que o contraste do objeto decresce com a energia do feixe, devido
a` menor diferenc¸a dos coeficientes de atenuac¸a˜o para altas energias do feixe, enquanto o
ru´ıdo relativo diminui com o aumento da energia.
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Feixes Polioenerge´ticos
A figura 4.8 mostra a a) SNR e b) CNR calculadas para o objeto simulador
de 10 cm, utilizando feixes polienerge´ticos com potencial de tubo entre 40 e 130 kV, sem
filtrac¸a˜o adicional e com filtrac¸a˜o adicional de alumı´nio e cobre. A CNR foi calculada para
a estrutura de contraste de 1,5 cm de alumı´nio.
(a) (b)
Figura 4.8: a) SNR e b) CNR calculadas para o objeto simulador de 10 cm, para feixes
polinerge´ticos produzidos por diferentes potenciais do tubo com e sem filtrac¸a˜o adicional.
Observa-se um aumento no valor da SNR e CNR com a inclusa˜o de filtros adici-
onais, que e´ explicado devido ao aumento da energia me´dia do feixe, resultando no aumento
do sinal detectado e reduc¸a˜o do ru´ıdo relativo.
4.3 Me´todos Experimentais
4.3.1 Avaliac¸a˜o Dosime´trica
A figura 4.9 mostra o rendimento do tubo de raios X a 100 cm do ponto focal,
medido para potenciais entre 40 e 120 kV, sem filtrac¸a˜o adicional e com filtros adicionais
de 1 e 2 mm de alumı´nio e 1 mm de cobre.
Observa-se que o rendimento diminui com a inclusa˜o de filtrac¸a˜o adicional, prin-
cipalmente para a filtrac¸a˜o de 1 mm de cobre. Isso e´ consequeˆncia da atenuac¸a˜o causada
pela presenc¸a dos filtros adicionais.
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Figura 4.9: Rendimento do Tubo de raios X medido a 100 cm do ponto focal para potenciais
entre 40 e 120 kV e filtrac¸a˜o adicional de 1 e 2 mm de alumı´nio e 1 mm de cobre
4.3.2 Qualidade da Imagem
Esta sec¸a˜o apresenta resultados das grandezas que quantificam a qualidade da
imagem no domı´nio espacial (SNR e CNR) e no domı´nio de frequeˆncias espaciais (MTF e
NNPS ).
Me´tricas no Domı´nio Espacial
A figura 4.10 a) mostra a SNR normalizada pela raiz do Kar (SNRn) calcu-
lada para as diferentes espessuras do objeto simulador utilizando potencial de tubo entre
40 e 120 kV sem filtrac¸a˜o adicional. A figura 4.10 b) mostra a CNR normalizada pela
raiz do Kar (CNRn) em func¸a˜o do potencial do tubo, calculada para o objeto simulador
com 10 cm de espessura e estrutura de contraste com espessura de 1,5 cm e com filtros
adicionais de alumı´nio e cobre.
Assim como no caso de simulac¸a˜o MC observa-se que a diminuic¸a˜o da espessura
do objeto simulador causa um aumento SNR. Observa-se tambe´m um aumento da CNRn
com o aumento de espessura e/ou nu´mero atoˆmico da filtrac¸a˜o adicional. Para a filtrac¸a˜o
adicional de 1 mm de cobre as incertezas sa˜o maiores, devido a maior atenuac¸a˜o do cobre
que reduz a intensidade do feixe.
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(a) (b)
Figura 4.10: a) SNRn e calculada para as diferentes espessuras do objeto simulador sem
filtrac¸a˜o adicional, b) CNRn calculada para o objeto simulador com 10 cm de espessura e
estrutura de contraste com espessura de 1,5 cm com filtros adicionais de alumı´nio e cobre
Me´tricas do Domı´nio de Frequeˆncias Espaciais
A figura 4.11 mostra a Func¸a˜o de Transfereˆncia de Modulac¸a˜o (MTF ) em func¸a˜o
da frequeˆncia espacial para diferentes valores de produto corrente-tempo (mAs) sem e com
a presenc¸a da grade antiespalhamento.
Figura 4.11: MTF em func¸a˜o da frequeˆncia espacial para diferentes valores de mAs, sem e
com a presenc¸a da grade antiespalhamento
Observa-se que a presenc¸a da grade e´ responsa´vel por uma diminuic¸a˜o no va-
lor da MTF devido a atenuac¸a˜o da grade e, como consequeˆncia, ha´ uma diminuic¸a˜o da
resoluc¸a˜o espacial. No caso sem a grade, o detector era posicionado sobre a mesa, resul-
tando em uma melhor resoluc¸a˜o espacial devido a` menor divergeˆncia do campo. A MTF e´
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praticamente independente do produto corrente-tempo, embora menores flutuac¸o˜es sejam
observadas com o aumento do produto corrente-tempo devido a` reduc¸a˜o do ru´ıdo relativo
na imagem.
A figura 4.12 mostra o Espectro de Poteˆncias de Ru´ıdo (NNPS ) em func¸a˜o da
frequeˆncia espacial para diferentes valores de mAs a) sem e b) com a presenc¸a da grade
antiespalhamento.
(a) (b)
Figura 4.12: NNPS em func¸a˜o da frequeˆncia espacial para os casos: a) sem e b) com a
presenc¸a da grade antiespalhamento
Observa-se que o valor da NNPS decresce com o aumento do mAs, que cor-
responde a uma reduc¸a˜o do ru´ıdo relativo na imagem. Isto e´ resultado do aumento do
nu´mero de fo´tons incidentes com o aumento do mAs. A presenc¸a da grade causa um
aumento significativo na NNPS, aproximadamente uma ordem de grandeza. Esse compor-
tamento e´ explicado pela atenuac¸a˜o do feixe incidente no detector pela grade e pela mesa,
aumentando o ru´ıdo relativo na imagem. Um detalhe interessante com relac¸a˜o a` presenc¸a
da grade e´ o aparecimento de um pico na frequeˆncia espacial 2,5 ciclos/mm para 1 mAs,
que corresponde a` frequeˆncia da grade. A movimentac¸a˜o da grade durante a aquisic¸a˜o da
imagem faz com que a sua frequeˆncia de movimentac¸a˜o exata na˜o possa ser determinada,
sendo poss´ıvel somente determinar a frequeˆncia me´dia do movimento. Ao aumentar tempo
de exposic¸a˜o, com o aumento do mAs, na˜o e´ mais poss´ıvel determinar a frequeˆncia me´dia,
como foi observado para 10 e 100 mAs.
A figura 4.13 mostra a NNPS multiplicada pelo kerma no ar (NNPS × Kar)
incidente no detector em func¸a˜o da frequeˆncia espacial para diferentes valores de mAs
a) sem e b) com a presenc¸a da grade antiespalhamento.
Observa-se um aumento no valor do produto NNPS × Kar com o mAs. Para
um detector com um ru´ıdo puramente quaˆntico este produto deveria ser constante [84], o
que na˜o e´ observado nos resultados apresentados na figura 4.13. Isto indica a contribuic¸a˜o
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(a) (b)
Figura 4.13: NNPS multiplicado pelo kerma no ar incidente na superf´ıcie do detector
em func¸a˜o da frequeˆncia espacial para os casos: a) sem e b) com a presenc¸a da grade
antiespalhamento
de outras componentes do ru´ıdo na imagem, como o estrutural, principalmente para altos
valores de mAs. Na auseˆncia da grade o valor da NNPS decresce abruptamente entre as
frequeˆncias 0 e 0,5 ciclos/mm, enquanto que com a presenc¸a da grade o comportamento e´
mais suave.
4.4 Otimizac¸a˜o dos paraˆmetros de exposic¸a˜o
Nesta sec¸a˜o sa˜o apresentados os resultados de otimizac¸a˜o dos paraˆmetros de
exposic¸a˜o em radiologia pedia´trica, obtidos combinando resultados de grandezas dosime´-
tricas e qualidade da imagem. Primeiramente sa˜o apresentados os resultados baseados em
simulac¸a˜o Monte Carlo e em seguida os resultados utilizando me´todos experimentais.
4.4.1 Simulac¸a˜o Monte Carlo
A figura de me´rito foi usada para determinar a combinac¸a˜o de potencial do
tubo e filtrac¸a˜o adicional que tem o melhor desempenho em reduc¸a˜o de dose e/ou aumento
da qualidade da imagem baseada nos dados de simulac¸a˜o Monte Carlo. Adicionalmente,
foi determinada a influeˆncia das grandezas dosime´tricas, tipo de detector, grade antiespa-
lhamento, distaˆncia fonte-detector e grandeza que quantifica a qualidade da imagem na
determinac¸a˜o do espectro o´timo.
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Feixes Monoenerge´ticos
Os resultados aqui apresentados mostram o intervalo de energia que tem o
melhor desempenho em reduzir a dose e/ou aumentar a qualidade da imagem.
A figura 4.14 mostra a a) Figura de Me´rito definida como a raza˜o sinal-ru´ıdo
ao quadrado dividida pela dose me´dia absorvida pelo objeto simulador (FOMSNR,D) e b)
a Figura de Me´rito definida como a raza˜o contraste-ru´ıdo ao quadrado dividida pela dose
me´dia absorvida pelo objeto simulador (FOMCNR,D) calculadas para os objetos simulado-
res de espessuras de 5 a 15 cm, utilizando feixes monoenerge´ticos de 35 a 100 keV, detector
ideal e sem a presenc¸a da grade antiespalhamento. A estrutura de contraste de 1,5 cm de
espessura foi utilizada para a determinac¸a˜o da FOMCNR,D.
(a) (b)
Figura 4.14: a) FOMSNR,D e b) FOMCNR,D calculadas para os objetos simuladores de
espessura de 5 a 15 cm, utilizando um detector ideal e sem a presenc¸a da grade antiespa-
lhamento
Observa-se que o valor de FOMSNR,D e´ quase constante para energias maiores
que 70 keV, indicando que o desempenho em otimizar a relac¸a˜o entre SNR e dose e´ o
mesmo para altas energias. Por outro lado, como o contraste diminui exponencialmente
com o aumento da energia, a determinac¸a˜o da energia o´tima usando FOMSNR,D resultara´
em uma imagem com baixo contraste. Ale´m disso, os resultados da FOMCNR,D mostram
uma regia˜o de ma´ximo em energias mais baixas, que otimizam a relac¸a˜o entre CNR e dose
na imagem.
Comparando as energias o´timas para diferentes idades de pacientes pedia´tricos,
simuladas pelos objetos simuladores de diferentes espessuras, percebe-se que a FOM e´
maior para menores espessuras do objeto simulador em toda a faixa de energia. Esse
comportamento e´ explicado pelo aumento da atenuac¸a˜o do feixe incidente com a espessura
do objeto simulador, resultando em um aumento do ru´ıdo relativo para objetos simuladores
mais espessos. A energia o´tima obtida utilizando a FOMSNR,D independe da espessura do
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objeto simulador. Por outro lado, ao usar a FOMCNR,D percebe-se que a energia o´tima
aumenta com a espessura do objeto simulador.
Nas definic¸o˜es de figura de me´rito apresentadas nas equac¸o˜es (3.17)-(3.20), duas
grandezas dosime´tricas sa˜o utilizadas: a dose de entrada na pele (DEP) e a dose me´dia ab-
sorvida no objeto simulador (D). A figura 4.15 mostra uma comparac¸a˜o entre a) FOMSNR,D
e FOMSNR,DEP e b) FOMCNR,D e FOMCNR,DEP . Os resultados foram obtidos para o ob-
jeto simulador de 10 cm, utilizando feixes monoenerge´ticos de 35 a 100 keV, detector ideal
e sem a presenc¸a da grade antiespalhamento. A CNR foi calculada para a estrutura de
contraste de 1,5 cm de espessura.
(a) (b)
Figura 4.15: Comparac¸a˜o entre a) FOMSNR,D e FOMSNR,DEP e b) FOMCNR,D e
FOMCNR,DEP calculadas para o objeto simulador de 10 cm, utilizando feixes monoenerge´-
ticos, detector ideal e sem a presenc¸a da grade antiespalhamento
Observa-se que a energia o´tima, definida pelo ma´ximo da FOM, permanece
inalterada utilizando diferentes grandezas dosime´tricas. A curva FOMCNR,ESD tem um
intervalo de valores o´timos de potencial mais largo do que FOMCNR,D. Isso ocorre porque
a variac¸a˜o no valor da DEP em func¸a˜o da energia e´ mais suave quando comparado com
a dose me´dia. Considerando que as duas grandezas dosime´tricas apresentam intervalos
o´timos de energia equivalentes, o uso da DEP como grandeza dosime´trica e´ o mais indicado,
por ser mais facilmente obtida experimentalmente.
A figura 4.16 mostra a FOMCNR,DEP calculada para os treˆs degraus de alumı´nio
inseridos no objeto simulador de 10 cm, considerando feixes monoenerge´ticos de 35 a 100
keV, um detector ideal e sem a presenc¸a da grade antiespalhamento.
Percebe-se que a energia o´tima e´ menor para estruturas de contraste menos
espessas. Este comportamento e´ explicado pelo menor contraste do objeto para estruturas
mais finas, sendo necessa´ria uma menor energia do feixe para otimizar a raza˜o CNR.
A tabela 4.1 sumariza os intervalos o´timos de energia para cada espessura do ob-
jeto simulador obtidos baseado na FOMCNR,DEP considerando os treˆs degraus de alumı´nio
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Figura 4.16: FOMCNR,DEP para os treˆs degraus de alumı´nio inseridos no objeto simulador
de 10 cm calculada para um detector ideal e sem a presenc¸a da grade antiespalhamento
para cada espessura do objeto simulador.
Tabela 4.1: Intervalos o´timos de energia para cada espessura do objeto simulador obtidos
baseado na FOMCNR,DEP considerando os treˆs degraus de alumı´nio, utilizando um detector
ideal e sem a grade antiespalhamento
Idade
Espessura do Intervalo de
Objeto Simulador (cm) Energia (keV)
Prematuro 5 40-55
Rece´m-nascido 10 45-65
5 anos 15 50-70
Feixes Polienerge´ticos
Foram simulados feixes polienerge´ticos com um detector ideal com o objetivo
de determinar a combinac¸a˜o de potencial do tubo e filtrac¸a˜o adicional o´timas. Os feixes
polienerge´ticos que apresentam o melhor desempenho sa˜o aqueles que tem energia me´dia
dentro dos intervalos o´timos de energia de feixes monoenerge´ticos mostrados na tabela 4.1.
A figura 4.17 mostra FOMCNR,DEP para o objeto simulador de 10 cm calculada para os
treˆs degraus de alumı´nio, utilizando feixes com potencial de tubo entre 40 e 130 kV, sem
filtrac¸a˜o adicional, detector ideal e sem a presenc¸a da grade antiespalhamento.
As regio˜es de ma´ximo da FOM sa˜o observadas em um maior intervalo de po-
tencial do tubo quando comparados ao caso monoenerge´tico.
A tabela 4.2 compara os intervalos o´timos de diferenc¸a de potencial obtidos
baseados na FOMCNR,DEP para as diferentes espessuras do objeto simulador e os treˆs
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Figura 4.17: FOMCNR,DEP para o objeto simulador de 10 cm calculada para os treˆs degraus
de alumı´nio, sem filtrac¸a˜o adicional e considerando um detector ideal e sem a presenc¸a da
grade antiespalhamento
degraus de alumı´nio, detector ideal, sem grade antiespalhamento e sem filtrac¸a˜o adicional.
Tabela 4.2: Intervalo de potencial o´timo para cada espessura do objeto simulador obtido
baseado na FOMCNR,DEP e considerando os treˆs degraus de alumı´nio, detector ideal, sem
grade antiespalhamento e sem filtrac¸a˜o adicional
Idade
Espessura do Intervalo de Energia Me´dia
Objeto Simulador (cm) Potencial (kV) (keV)
Prematuro 5 50 - 100 31,0 - 46,5
Rece´m-nascido 10 60 - 120 34,4 - 51,4
5 anos 15 80 - 130 40,7 - 53,6
Observa-se que a energia me´dia dos espectros o´timos esta´ dentro do intervalo de
energia o´timo dos feixes monoenerge´ticos, mostrado na tabela 4.1. Desta forma, os resulta-
dos de FOM apresentam uma concordaˆncia para feixes monoenerge´ticos e polienerge´ticos.
Para investigar se a presenc¸a de filtros adicionais causa uma diferenc¸a no desem-
penho e determinar a combinac¸a˜o potencial do tubo e filtrac¸a˜o adicional o´tima foram reali-
zadas simulac¸o˜es para feixes polienerge´ticos com a presenc¸a de filtros adicionais de alumı´nio
e cobre. As figuras 4.18 e 4.19 mostram o valor da raza˜o r = FOMCNR,DEP,f/FOMCNR,DEP,s.
Sendo FOMCNR,DEP,f e FOMCNR,DEP,s o valor de ma´ximo da FOMCNR,DEP , com (f ) e
sem (s) a presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional. Os resultados da figura 4.18 foram obtidos
para o objeto simulador de 10 cm e filtrac¸a˜o adicional de cobre de diferentes espessuras,
considerando as treˆs estruturas de contraste e detector ideal, sem a presenc¸a da grade an-
tiespalhamento. A figura 4.19 mostra a raza˜o r, calculada para a estrutura de contraste
de 1,5 cm de alumı´nio, objeto simulador de 10 cm usando filtros adicionais de alumı´nio e
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combinac¸o˜es alumı´nio e cobre. Nas combinac¸o˜es de filtrac¸a˜o adicional de alumı´nio e co-
bre foi mantido um valor fixo da espessura do cobre e variada a espessura do alumı´nio de
0,5 a 2 mm. Em cada caso, sa˜o indicados os intervalos o´timos de potencial do tubo que
correspondem ao valor ma´ximo da FOM.
(a)
Figura 4.18: Raza˜o FOMCNR,DEP,f/FOMCNR,DEP,s usando filtros adicionais de cobre para
as diferentes estruturas de contraste
Figura 4.19: Raza˜o FOMCNR,DEP,f/FOMCNR,DEP,s para filtros adicionais de alumı´nio e
combinac¸o˜es de alumı´nio e cobre
A inclusa˜o da filtrac¸a˜o adicional e´ acompanhada por um aumento no valor
da FOM, apresentando um aumento ma´ximo de 194% para um filtro adicional de 1 mm
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de cobre. Observa-se um aumento mais evidente com a espessura do filtro adicional ate´
0,6 mm de cobre, para espessuras maiores pequenas variac¸o˜es sa˜o observadas. A raza˜o r e´
praticamente independente da espessura da estrutura de contraste, apresentando variac¸o˜es
menores que 3%. Para a filtrac¸a˜o adicional de alumı´nio, o aumento na FOM e´ de no
ma´ximo 32%, enquanto combinac¸o˜es de filtrac¸a˜o de alumı´nio e cobre sa˜o responsa´veis por
um aumento de ate´ 109%. Como conclusa˜o, observa-se que filtros adicionais de cobre com
espessuras maiores que 0,6 mm apresentam o melhor desempenho em otimizac¸a˜o do exame
de radiologia de to´rax pedia´trico.
A figura 4.20 mostra a FOMCNR,DEP calculada para o objeto simulador de
espessura 10 cm e estrutura de contraste de 1,5 cm, utilizando feixes polienerge´ticos com
potencial de tubo entre 40 e 130 kV e filtrac¸a˜o adicional de cobre, alumı´nio e combinac¸o˜es
destes materiais. O valor da FOMCNR,DEP esta´ normalizado pelo valor ma´ximo para feixes
monoenerge´ticos.
Figura 4.20: FOMCNR,DEP calculada para objeto simulador com espessura de 10 cm e
estrutura de contraste de 1,5 cm, utilizando filtrac¸a˜o adicional de cobre, alumı´nio e com-
binac¸o˜es destes
Observa-se que os espectros de raios X com o melhor desempenho sa˜o obtidos
para filtros adicionais de maior espessura e/ou nu´mero atoˆmico do material, com o filtro
adicional de 1 mm de cobre proporcionando os valores maiores. Pore´m, os feixes poliener-
ge´ticos apresentam um desempenho inferior ao feixe monoenerge´tico, uma vez que a raza˜o
entre as FOMs e´ menor que 1. Estes resultados concordam com trabalhos previamente pu-
blicados na literatura [36, 51], e sa˜o explicados pelo endurecimento do feixe ao aumentar a
espessura e/ou nu´mero atoˆmico do filtro. Neste caso, o espectro polienerge´tico resultante
tem uma distribuic¸a˜o de energia mais estreita, se aproximando a um feixe monoenerge´tico.
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Tipo de Detector
Foram realizadas simulac¸o˜es com o detector ideal e CR a fim de determinar a
influeˆncia do tipo de detector na determinac¸a˜o de intervalo o´timo de potencial do tubo.
A figura 4.22 mostra os resultados de a) FOMCNR,DEP e b) FOMSNR,DEP para o objeto
simulador com espessura de 10 cm utilizando um detector ideal e um detector CR, para
um intervalo de potencial de 40 a 130 kV com filtrac¸a˜o adicional de 1 mm de cobre e sem
a presenc¸a da grade antiespalhamento.
(a) (b)
Figura 4.21: Comparac¸a˜o ao usar um detector ideal e um CR em uma simulac¸a˜o Monte
Carlo para os casos da a) FOMCNR,DEP e b) FOMSNR,DEP calculadas para o objeto
simulador de 10 cm de espessura, com filtrac¸a˜o adicional de 1 mm de cobre e sem a
presenc¸a da grade antiespalhamento
Em ambos os casos observa-se uma diminuic¸a˜o no valor da FOM obtida para um
detector CR devido a` reduc¸a˜o da eficieˆncia de detecc¸a˜o para altas energias. A FOMSNR,DEP
para o detector ideal e´ sempre crescente, enquanto no detector CR observa-se uma satu-
rac¸a˜o. Na FOMCNR,DEP observa-se um deslocamento do valor ma´ximo da FOM para
diferentes detectores, embora os intervalos o´timos de potencial do tubo sa˜o similares para
detector ideal e CR.
Grade Antiespalhamento
Foram realizadas simulac¸o˜es com e sem a grade antiespalhamento para determi-
nar sua influeˆncia na determinac¸a˜o de intervalo o´timo de potencial do tubo. A figura 4.22
mostra a FOMCNR,DEP para o objeto simulador com 10 cm de espessura, utilizando um
detector CR, para um intervalo de potencial de 40 a 130 kV sem filtrac¸a˜o adicional, com e
sem a grade antiespalhamento.
Observa-se uma diminuic¸a˜o no valor da FOM ao incluir a grade, mostrando
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Figura 4.22: FOMCNR,DEP para o objeto simulador com espessura de 10 cm utilizando
um detector CR, sem filtrac¸a˜o adicional, com e sem a grade antiespalhamento
uma diminuic¸a˜o no desempenho em reduzir a dose e/ou aumentar a qualidade da imagem.
Isso ocorre pois para uma mesma dose depositada no paciente a inclusa˜o da grade causa
uma diminuic¸a˜o no valor da CNR, devido a atenuac¸a˜o da grade que causa um aumento no
ru´ıdo relativo da imagem. Uma diminuic¸a˜o no valor da FOM tambe´m e´ observada para os
objetos simuladores de 5 e 15 cm quando a grade e´ utilizada. No entanto, para todas as
espessuras de objeto simuladores estudados os intervalos o´timos de potencial do tubo na˜o
sa˜o afetados pela presenc¸a da grade.
Distaˆncia Fonte Detector
Foram simuladas diferentes distaˆncias fonte-detector (DFD) para determinar a
influeˆncia desta grandeza no processo de otimizac¸a˜o. A figura 4.23 mostra a) FOMSNR,D
e b) FOMCNR,D para o objeto simulador de 10 cm com DFD igual a 100 e 180 cm.
Os resultados foram obtidos para o detector ideal, sem a presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional
e com 1 mm de cobre de filtrac¸a˜o adicional, detector CR e sem a presenc¸a da grade
antiespalhamento. O potencial de tubo variou entre 40 e 130 kV. A CNR foi calculada
para a estrutura de contraste de 1,5 cm de espessura.
Observa-se que os valores de FOMSNR,D sa˜o quase ideˆnticos, com diferenc¸as
menores que 2%, mostrando que a DFD na˜o afeta a otimizac¸a˜o da SNR. No entanto, os
valores de FOMCNR,D sa˜o ate´ 5% menores ao usar uma DFD de 180 cm. Esta diferenc¸a
e´ explicada pela maior homogeneidade do campo para maiores DFD, fazendo com que o
contraste intr´ınseco que resulta da geometria de simulac¸a˜o seja menor. Apesar disso, os
valores o´timos de potencial do tubo sa˜o independentes da DFD.
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(a) (b)
Figura 4.23: a) FOMSNR,D e b) FOMCNR,D para o objeto simulador de 10 cm, com DFD
igual a 100 e 180 cm, com e sem filtrac¸a˜o adicional de 1 mm de cobre, detector CR e sem
grade antiespalhamento
Escolha de Me´trica de Qualidade da Imagem
Os resultados anteriores de otimizac¸a˜o dos paraˆmetros de exposic¸a˜o baseados na
FOMCNR e FOMSNR fornecem intervalos de potenciais o´timos dependentes da grandeza
que quantifica a qualidade da imagem utilizada. Para determinar influeˆncia de escolha
da grandeza de qualidade da imagem na qualidade da imagem global, foi avaliado o de-
sempenho da CNR ao se utilizar um potencial de tubo o´timo para a SNR e vice-versa. A
figura 4.24 mostra o valor me´dio da FOMCNR,DEP para o intervalo o´timo de potencial deter-
minado utilizando a SNR (FOMCNR,DEP (kVSNR)), e o valor me´dio da FOMSNR,DEP para
o intervalo o´timo de potencial determinado utilizando a CNR (FOMSNR,DEP (kVCNR)). Os
resultados foram determinados para o objeto simulador de 10 cm e filtrac¸a˜o adicional de
cobre, detector CR e sem a presenc¸a da grade antiespalhamento. A CNR foi calculada
para a estrutura de contraste com 1,5 cm de espessura.
Observa-se que a escolha de uma das me´tricas de qualidade da imagem tem
como resultado a reduc¸a˜o no desempenho da outra. Para o caso sem filtrac¸a˜o adicional,
a escolha da SNR apresenta uma reduc¸a˜o no desempenho na FOM da CNR de cerca de
15%, enquanto a escolha da CNR apresenta uma reduc¸a˜o de ate´ 40% na FOM da SNR.
Com a inclusa˜o da filtrac¸a˜o adicional esse comportamento muda, e para 1 mm de cobre
a escolha da SNR apresenta a menor reduc¸a˜o, ate´ 40%, e a escolha da CNR apresenta
uma reduc¸a˜o de ate´ 35%. Sendo assim, a escolha da grandeza mais adequada depende do
tipo de exame a ser realizado. No exame radiogra´fico em que as estruturas apresentam
um grande contraste, como radiografia de extremidades [89], otimizar a SNR pode ser o
mais indicado. No entanto, se a regia˜o do corpo a ser irradiada apresenta estruturas de
baixo contraste, como no caso de radiografia de to´rax para diagno´stico de pneumonia [89],
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Figura 4.24: Valor da FOM para o intervalo de potencial o´timo da CNR e SNR em func¸a˜o
da espessura do filtro adicional de cobre, para um detector CR e sem a presenc¸a da grade
antiespalhamento
otimizar a CNR se torna necessa´rio. Como o foco deste trabalho e´ radiografia de to´rax a
CNR e´ me´trica adequada em estudos de otimizac¸a˜o.
4.4.2 Me´todos Experimentais
Nesta sec¸a˜o sa˜o apresentados os resultados obtidos experimentalmente. Pri-
meiramente e´ usada a figura de me´rito para determinar a combinac¸a˜o potencial do tubo
e filtrac¸a˜o adicional que otimizam o desempenho de reduc¸a˜o de dose e/ou aumento da
qualidade da imagem, analogamente ao obtido via simulac¸a˜o Monte Carlo. Em seguida os
resultados de eficieˆncia de detecc¸a˜o quaˆntica sa˜o usados para investigar o valor de produto
corrente-tempo mais adequado.
Figura de Me´rito
A figura 4.25 a) mostra a FOMSNR,DEP calculada para as diferentes espessuras
do objeto simulador e a figura b) mostra a FOMCNR,DEP calculada para o objeto simulador
de 10 cm de espessura sem a presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional e com filtros adicionais de
alumı´nio e cobre. A CNR foi calculada para estrutura de contraste de 1,5 cm de espessura.
Observa-se que, assim como o caso de simulac¸a˜o Monte Carlo, o valor da FOM
aumenta com a diminuic¸a˜o da espessura do objeto simulador. Para 5 e 10 cm de espessura
a FOMSNR,DEP apresenta um aumento constante com o potencial do tubo enquanto que
para 15 cm o valor da FOMSNR,DEP satura para potenciais do tubo maiores que 80 kV.
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(a) (b)
Figura 4.25: a) FOMSNR,DEP e calculada para as diferentes espessuras do objeto simulador,
b) FOMCNR,DEP calculada para o objeto simulador de 10 cm de espessura sem a presenc¸a
de filtrac¸a˜o adicional e com filtros adicionais de alumı´nio e cobre
Na figura 4.25 observa-se um aumento no valor da FOM com o aumento da
espessura e/ou nu´mero atoˆmico da filtrac¸a˜o adicional. Similarmente aos resultados de
simulac¸a˜o Monte Carlo, percebe-se que a filtrac¸a˜o de 1 mm de cobre fornece o melhor
desempenho de melhoria da qualidade da imagem e/ou dose.
A figura 4.26 mostra uma comparac¸a˜o entre FOMCNR,DEP obtidas experimen-
talmente e por simulac¸a˜o Monte Carlo, ambas normalizadas em relac¸a˜o ao valor da FOM
para 70 kV sem filtrac¸a˜o adicional, valor indicado pelo Cole´gio Americano de Radiolo-
gia [90]. Os resultados foram obtidos para o objeto simulador de 10 cm de espessura e
potencial de tubo entre 40 e 120 kV a) sem filtrac¸a˜o adicional e b) 2 mm de alumı´nio. A
CNR foi calculada para a estrutura de contraste de 1,5 cm de espessura.
Observa-se uma alta concordaˆncia entre os resultados para o caso sem filtrac¸a˜o
adicional, sendo que as principais diferenc¸as ocorrem devido a flutuac¸o˜es estat´ısticas no
caso experimental. Ao incluir filtrac¸a˜o adicional de alumı´nio percebe-se um diferenc¸a no
comportamento em func¸a˜o do potencial e tambe´m no valor da FOM. Os resultados ex-
perimentais apresentam uma diminuic¸a˜o dra´stica na FOM a partir de 90 kV, o que na˜o
ocorre na simulac¸a˜o. Ale´m disso, percebe-se que na simulac¸a˜o Monte Carlo ha´ um fator
de melhoria de ate´ 60% na FOM em relac¸a˜o ao caso sem filtrac¸a˜o adicional, enquanto no
caso experimental o fator de melhoria e´ de no ma´ximo 20%, considerando as incertezas.
Esta discrepaˆncia entre os resultados para a filtrac¸a˜o de alumı´nio pode ser devido a` leitura
da placa de imagem CR, que envolve o ganho do detector e a eficieˆncia de conversa˜o da
conversa˜o da energia detectada em valor de pixel. Este processo de leitura pode, dentre
outros efeitos, incluir componentes do ru´ıdo, ale´m do quaˆntico na imagem, que na˜o foram
considerados na simulac¸a˜o Monte Carlo.
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Figura 4.26: Comparac¸a˜o entre FOMCNR,DEP experimental e de simulac¸a˜o Monte Carlo
calculadas para o objeto simulador de 10 cm de espessura para os casos a) sem filtrac¸a˜o
adicional e b) 2 mm de alumı´nio
Eficieˆncia de Detecc¸a˜o Quaˆntica
A Eficieˆncia de Detecc¸a˜o Quaˆntica DQE foi usada para determinar o produto
corrente-tempo (mAs) que tem o melhor desempenho em converter o sinal produzido pelo
feixe incidente para produzir a SNR final. A figura 4.27 mostra a DQE em func¸a˜o da
frequeˆncia espacial para diferentes valores de mAs a) sem e b) com a presenc¸a da grade
antiespalhamento.
(a) (b)
Figura 4.27: DQE em func¸a˜o da frequeˆncia espacial a) sem e b) com a presenc¸a da grade
antiespalhamento
Observa-se que o valor da DQE aumenta com a diminuic¸a˜o do mAs, como evi-
denciado para o NNPS×Kar. Este resultado indica que para baixos valores de mAs a maior
contribuic¸a˜o do ru´ıdo quaˆntico, em relac¸a˜o a outros tipos de ru´ıdo, tem como consequeˆn-
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cia uma melhor performance do sistema em converter o sinal de entrada, dado pelo feixe
incidente, para o sinal de sa´ıda, dado pela SNR final da imagem. Ale´m disso, a inclusa˜o
da grade causa uma diminuic¸a˜o da DQE e um deslocamento da frequeˆncia espacial que
corresponde ao seu valor ma´ximo. Este deslocamento e´ devido a diminuic¸a˜o mais abrupta
do valor da NNPS×Kar com a presenc¸a da grade.
4.5 Aplicabilidade Cl´ınica
Nas simulac¸o˜es realizadas, os espectros sem e com a filtrac¸a˜o adicional foram
normalizados de modo que o nu´mero de histo´rias, isto e´, nu´mero de fo´tons fossem iguais.
Mas em um caso real de aplicac¸o˜es cl´ınicas, deve-se levar em conta que havera´ uma atenu-
ac¸a˜o devido a` inclusa˜o de filtros adicionais o que resultara´ na necessidade do aumento do
produto corrente-tempo (mAs) para garantir a correta dose do detector.
Como mostrado na figuras 4.18 e 4.19 ao aumentar a espessura do filtro adicional
o potencial o´timo diminui. Desta forma, com a inclusa˜o de filtro adicional e/ou aumento
da sua espessura e´ necessa´rio aumentar o produto corrente-tempo (mAs) para compensar
a atenuac¸a˜o do feixe pelo filtro adicional e reduc¸a˜o do rendimento com o potencial do tubo.
Sendo assim, para uma ana´lise completa da aplicabilidade dos resultados e´ necessa´rio levar
em conta o aumento do mAs para diferentes potenciais do tubo. A figura 4.28 mostra o
aumento do mAs estimado em relac¸a˜o ao caso sem filtrac¸a˜o adicional para cada combinac¸a˜o
potencial de tubo e filtrac¸a˜o adicional o´timas.
Figura 4.28: Aumento do mAs para os filtros adicionais de alumı´nio e cobre e suas combi-
nac¸o˜es
Para os filtros adicionais de alumı´nio percebe-se um aumento de mAs de ate´
25%, pore´m o alumı´nio proporciona o aumento menos significativo da FOM, em torno de
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32%. Para o filtros adicionais de cobre com espessuras entre 0,6 e 1 mm, que fornecem os
maiores valores da FOM, de 170 a 190% de melhoria, e´ necessa´rio um aumento do mAs
10 a 30 vezes. Sendo assim, embora este filtro adicional apresente o melhor desempenho
em termos de figura de me´rito o grande aumento do mAs faz com que sua aplicabilidade
pra´tica possa ser inviabilizada ao alto tempo de exposic¸a˜o e/ou limitac¸a˜o da capacidade
te´rmica do equipamento de raios X. Por outro lado, combinac¸o˜es de cobre e alumı´nio tem
fator de aumento do mAs em func¸a˜o da espessura de alumı´nio contante para o intervalo
analisado. Com a combinac¸a˜o de 0,2 mm de cobre somados a 2 mm de alumı´nio, que tem
um fator de melhoria de 109% na FOM, apresentando um aumento de mAs de 5 vezes.
Portanto, caso na˜o seja poss´ıvel utilizar a alta filtrac¸a˜o de cobre pode-se usar como alter-
nativa a combinac¸a˜o de 0,2 mm de cobre mais 2 mm de alumı´nio.
4.6 Sumarizac¸a˜o
A tabela 4.3, sumariza os resultados dos espectros o´timos obtidos a partir da
FOMCNR,DEP determinados neste trabalho por simulac¸a˜o Monte Carlo e experimental-
mente para o caso sem filtrac¸a˜o adicional. Os intervalos o´timos apresentados foram obtidos
considerando os treˆs degraus de alumı´nio.
Tabela 4.3: Espectros o´timos obtidos por simulac¸a˜o Monte Carlo e estudos experimentais
para as diferentes espessuras do objeto simulador sem filtrac¸a˜o adicional obtidos baseando-
se na FOMCNR,DEP
Potencial do tubo (kV)
Idade
Espessura do Simulac¸a˜o
Experimental
Objeto Simulador (cm) Monte Carlo
Prematuro 5 50-100 60-100
Rece´m-nascido 10 55-95 65-100
5 anos 15 65-120 70-110
Com relac¸a˜o ao potencial do tubo, observa-se que o intervalo o´timo experimental
e´ maior do que o obtido por simulac¸a˜o Monte Carlo. Isto se deve principalmente ao processo
de leitura da placa de imagem CR, que na˜o foi levada em considerac¸a˜o nas simulac¸o˜es, que
pode, dentre outros efeitos, incluir outras componentes do ru´ıdo na imagem. No entanto,
ha´ uma intersecc¸a˜o entre os intervalos, mostrando uma concordaˆncia entre eles.
Os resultados deste trabalho (figuras 4.18 e 4.19) mostram que a inclusa˜o de
filtrac¸a˜o adicional melhora o desempenho em reduzir a dose e/ou aumentar a qualidade da
imagem. A tabela 4.4, sumariza os resultados do potencial de tubo e filtrac¸a˜o adicional
o´timos obtidos a` partir da FOMCNR,DEP determinados neste trabalho por simulac¸a˜o Monte
Carlo e experimentalmente.
Embora a filtrac¸a˜o adicional de cobre com espessuras maiores ou iguais a 0,6 mm
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Tabela 4.4: Espectros o´timos obtidos por simulac¸a˜o Monte Carlo e estudos experimentais
para as diferentes espessuras do objeto simulador baseando-se na FOMCNR,DEP
Potencial do tubo (kV)
Idade
Espessura do Filtrac¸a˜o Simulac¸a˜o
Experimental
Objeto Simulador (cm) Adicional Monte Carlo
Prematuro 5
≥ 0,6 mm Cu
50-65 50-55
Rece´m-nascido 10 50-70 60-90
5 anos 15 55-80 70-95
tenham o melhor desempenho, aumento na FOM de ate´ 190%, e´ necessa´rio um aumento
do produto corrente-tempo (mAs) de pelo menos 12 vezes, podendo inviabilizar a sua
aplicabilidade pra´tica devido a` limitac¸a˜o da capacidade te´rmica do equipamento de raios
X. Deste modo, como alternativa poderia ser indicado o uso de uma filtrac¸a˜o com 0,2 mm de
cobre somados a 2 mm de alumı´nio, que tem um menor desempenho de FOM, aumento de
ate´ 109%, um aumento de aproximadamente 5 vezes o valor do mAs e´ necessa´rio comparado
com a condic¸a˜o sem filtrac¸a˜o adicional. Este u´ltimo caso pode ser mais via´vel do ponto de
vista de aplicabilidade cl´ınica. A tabela 4.5, sumariza os resultados dos espectros o´timos
obtidos a partir da FOMCNR,DEP determinados neste trabalho por simulac¸a˜o Monte Carlo
para o caso de filtro adicional de 0,2 mm de cobre mais 2 mm de alumı´nio.
Tabela 4.5: Espectros o´timos obtidos por simulac¸a˜o Monte Carlo para as diferentes espes-
suras do objeto simulador e filtro adicional de 0,2 mm de cobre mais 2 mm de alumı´nio
obtido baseando-se na FOMCNR,DEP
Idade
Espessura do Filtrac¸a˜o Potencial
Objeto Simulador (cm) Adicional do tubo (kV)
Prematuro 5
0,2 mm Cu + 2 mm Al
50-90
Rece´m-nascido 10 55-90
5 anos 15 60-90
A tabela 4.6, sumariza os resultados da reduc¸a˜o de dose ao usar filtros adicionais
propostos neste trabalho. Os resultados foram obtidos para as diferentes espessuras do
objeto simulador baseando-se na FOMCNR,DEP .
Para ilustrar a reduc¸a˜o de dose apresentada na tabela 4.6, foram realizadas si-
mulac¸o˜es para obter duas imagens radiogra´ficas. As imagens foram obtidas utilizando o
tally Pixel Image Detector para um detector CR, com pixel de 2 mm e sem grade anties-
palhamento. A figura 4.29 mostra duas imagens radiogra´ficas do objeto simulador de 10
cm de espessura com condic¸o˜es de exposic¸a˜o: a) 70 kV e sem filtrac¸a˜o adicional e b) 60 kV
e filtrac¸a˜o adicional de 0,6 mm de cobre. O nu´mero de histo´rias foi determinado de modo
que as duas imagens apresentem mesmo valor de CNR.
O nu´mero de histo´rias para a imagem sem filtrac¸a˜o adicional foi de 2 × 1010
resultando em D = 6,102 ± 0,001 µGy e DEP = 22,66 ± 0,04 µGy. Enquanto para a
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Tabela 4.6: Reduc¸a˜o na Dose ao usar filtros adicionais para as diferentes espessuras do
objeto simulador baseando-se na FOMCNR,DEP
Idade
Espessura do % Reduc¸a˜o de dose % Reduc¸a˜o de dose
Objeto Simulador (cm) ≥ 0,6 mm Cu 0,2 mm Cu + 2 mm Al
Prematuro 5 64(2) 51(1)
Rece´m-nascido 10 66(2) 52(1)
5 anos 15 61(2) 45(1)
(a) (b)
Figura 4.29: Imagem radiogra´fica do objeto simulador de 10 cm obtida por meio de simu-
lac¸a˜o Monte Carlo com as condic¸o˜es de exposic¸a˜o a) 70 kV e sem filtrac¸a˜o adicional e b)
60 kV e filtrac¸a˜o adicional de 0,6 mm de cobre
imagem com filtrac¸a˜o adicional de 0,6 mm de cobre foram necessa´rias 5, 25× 109 histo´rias
para ter o valor de CNR com D = 3,212 ± 0,006 µGy e DEP = 7,58 ± 0,02 µGy. Observa-se
enta˜o duas imagens com a mesma qualidade da imagem, pore´m apresentando uma reduc¸a˜o
de 47% e 67% das grandezas D e DEP, respectivamente.
A otimizac¸a˜o do produto corrente-tempo por meio da DQE mostrou que para
baixas intensidades do feixe, menores valores de mAs, o sistema de detecc¸a˜o e´ mais efici-
ente em converter o sinal de entrada para o sinal de sa´ıda. Isto e´ uma consequeˆncia da
menor contribuic¸a˜o do ru´ıdo quaˆntico em relac¸a˜o as outras componentes do ru´ıdo, como o
estrutural, para altos valores de mAs. Sendo assim, e´ poss´ıvel indicar o uso do menor valor
poss´ıvel de mAs para ter a exposic¸a˜o mı´nima necessa´ria no detector. No entanto, a reduc¸a˜o
do mAs e´ limitada para obter uma CNR e SNR mı´nimas na imagem para que garanta a sua
qualidade. Desta forma, mais estudos sa˜o necessa´rios para determinar o valor mı´nimo mAs.
4.6.1 Comparac¸a˜o com a literatura
Os resultados deste trabalho mostram uma tendeˆncia de aumentar o potencial
do tubo ao aumentar a idade ou espessura do objeto simulador. Estes resultados concordam
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com os resultados publicados por Gould [13] e Gislason et al. [14]. Protocolos como o
Cole´gio Americano de Radiologia [90], Ageˆncia Internacional de Energia Nuclear (IAEA) [3]
e o protocolo Europeu [17] tambe´m apresentam a indicac¸a˜o de aumentar o potencial do
tubo nestas situac¸o˜es.
O uso de filtrac¸a˜o adicional para melhorar o desempenho em termos de reduc¸a˜o
de dose e/ou aumento da qualidade da imagem tambe´m e´ indicado na literatura [3, 13, 14,
17, 91]. Pore´m, na˜o ha´ concordaˆncia quanto a` espessura ou tipo de filtro adicional.
A figura 4.30 mostra a reduc¸a˜o na dose obtida pela comparac¸a˜o dos paraˆmetros
de exposic¸a˜o o´timos apresentados na tabela 4.4 e os indicados pelo protocolo da IAEA1 [3]
e o protocolo Europeu2 [17].
Figura 4.30: Reduc¸a˜o de dose entre utilizar os paraˆmetros apresentados na tabela 4.4 e o
indicado pelo IAEA e protocolo Europeu
Observa-se que a reduc¸a˜o da dose com relac¸a˜o ao paraˆmetros de exposic¸a˜o pro-
postos pelo IAEA e´ menor que 2% para o rece´m-nascido, pore´m para a crianc¸a de 5 anos
ha´ uma reduc¸a˜o de 37%. A baixa reduc¸a˜o na dose para o caso do rece´m-nascido e´ devido
ao fato de que os espectros o´timos deste trabalho e do IAEA sa˜o equivalentes. No entanto,
para o caso de 5 anos, o protocolo do IAEA indica uma filtrac¸a˜o adicional menos espessa. A
reduc¸a˜o da dose com relac¸a˜o ao protocolo Europeu e´ de ate´ 35 e 37% para o rece´m-nascido
e crianc¸a de 5 anos, respectivamente. Estes resultados mostram que as condic¸o˜es de ex-
posic¸a˜o propostas neste trabalho possibilitam uma otimizac¸a˜o em radiologia pedia´trica em
relac¸a˜o ao proposto em protocolos internacionais.
1O IAEA indica um valor de 58 kVp com filtrac¸a˜o de 0,9 mm cobre para rece´m nascidos e recomenda
aumentar o potencial de tubo e diminuir a filtrac¸a˜o ate´ no ma´ximo 66 kVp e 0,2 mm de cobre com o
aumento da espessura do to´rax [3].
2O protocolo Europeu indica um potencial de tubo entre 60 e 65 kVp para rece´m-nascidos e entre 65
e 85 kVp para crianc¸as ate´ 5 anos ambos com filtrac¸a˜o adicional de 1 mm de alumı´nio somados a 0,1 ou
0,2 mm de cobre [17]
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4.6.2 Comparac¸a˜o com Dados Cl´ınicos
Para avaliar o potencial de reduc¸a˜o de dose ou melhoria na qualidade da imagem
em exames cl´ınicos de radiografia de to´rax para pacientes pedia´tricos, os paraˆmetros o´timos
de exposic¸a˜o foram comparados com os utilizados na rotina cl´ınica de exames realizados
em pacientes do Centro de Atenc¸a˜o Integral a` Sau´de da Mulher (CAISM) da Faculdade
de Cieˆncias Me´dicas da Universidade Estadual de Campinas. Os exames radiogra´ficos
de to´rax em pacientes pedia´tricos sa˜o realizados utilizando o equipamento X CIRCLEX
modelo P324DK-85 (Shimadzu, Japa˜o) sem a presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional. Sa˜o usados
potenciais de tubo de 58 kV para crianc¸as de 0 a 1 anos e 65 kV para idades de 1 a 5
anos. Os valores potencial do tubo utilizados no CAISM se encontram dentro do intervalo
o´timo obtido por simulac¸a˜o Monte Carlo e experimentalmente neste trabalho para o caso
sem filtrac¸a˜o adicional (tabela 4.3). No entanto, foi mostrado que a inclusa˜o de filtrac¸a˜o
adicional e´ indicada para aumentar o desempenho em reduc¸a˜o da dose e/ou aumentar a
qualidade da imagem. A figura 4.31 mostra a reduc¸a˜o na dose obtida pela comparac¸a˜o dos
paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o apresentados na tabela 4.4 e o utilizado na pra´tica cl´ınica
do CAISM.
Figura 4.31: Reduc¸a˜o de dose entre utilizar os paraˆmetros apresentados na tabela 4.4 e o
indicado na pra´tica cl´ınica do CAISM
Observa-se que as condic¸o˜es de exposic¸a˜o obtidas neste trabalho resultam em
uma reduc¸a˜o de dose de mais de 60% para as duas idades em relac¸a˜o ao protocolo utilizado
no CAISM.
Ale´m da comparac¸a˜o com o protocolo utilizado no CAISM foram realizadas
comparac¸o˜es com os paraˆmetros utilizados na rotina cl´ınica de exames em pacientes do
Instituto de Radiologia (InRad) da Faculdade de Medicina da Universidade de Sa˜o Paulo.
Esta comparac¸a˜o fez parte do estudo “Otimizac¸a˜o de doses em procedimentos radiolo´gi-
cos pedia´tricos ” aprovado pelo comiteˆ de e´tica (CAAE:55420616.3.0000.0068). Os exames
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radiogra´ficos foram realizados com o equipamento Philips Digital Diagnost (Philips, Ams-
terda˜, Pa´ıses Baixos) com (sala 1) e sem (sala 2) filtrac¸a˜o adicional de 0,1 mm de cobre mais
1 mm de alumı´nio, usando o controle automa´tico de exposic¸a˜o. A amostra consistia de 170
pacientes com idades entre 0 e 16 anos, que realizaram o exame de radiografia de to´rax no
InRad entre 2014-2017. Para cada imagem foram extra´ıdas informac¸o˜es complementares
do cabec¸alho DICOM [76], tais como produto corrente-tempo e potencial do tubo.
A figura 4.32 mostra um gra´fico Boxplot representando a distribuic¸a˜o dos valores
de potencial do tubo utilizados para as idades de 0 ate´ 1 anos e 1 ate´ 5 anos. Na˜o existem
dados cl´ınicos para idades de 0 a 1 anos na sala 2, que utiliza filtrac¸a˜o adicional. As linhas
horizontais vermelhas representam as medianas das distribuic¸o˜es e as linhas verticais em
azul e verde representam o intervalo o´timo de potencial do tubo determinado neste trabalho
utilizando simulac¸a˜o Monte Carlo e experimentalmente, respectivamente. Foram realizadas
comparac¸o˜es com o caso sem e com filtrac¸a˜o adicional de 1 mm de cobre, representados
por linhas tracejadas e inteiras, respectivamente.
Figura 4.32: Boxplot representando a distribuic¸a˜o dos valores de potencial do tubo uti-
lizados no Inrad para as idades de 0 ate 1 anos e 1 ate´ 5 anos e tambe´m os intervalos
o´timos de potencial de tubo obtidos neste trabalho por simulac¸a˜o Monte Carlo e estudos
experimentais
Com relac¸a˜o aos dados cl´ınicos, percebe-se um aumento do potencial do tubo
com a idade, assim como foi observado nos resultados de otimizac¸a˜o. Ale´m disso, percebe-
se que ao incluir a filtrac¸a˜o adicional, sala 2, os valores de potencial do tubo aumentam. No
entanto, os resultados de otimizac¸a˜o obtidos neste trabalho (figuras 4.18 e 4.19) apontam
que a inclusa˜o de filtrac¸a˜o adicional e´ responsa´vel por uma diminuic¸a˜o do valor de potencial
o´timo. Para o caso sem filtrac¸a˜o adicional observa-se uma concordaˆncia entre o intervalo
de potencial utilizado na pra´tica cl´ınica e os potencias de tubo o´timos indicados pelos
resultados de simulac¸a˜o Monte Carlo e experimentais. Por outro lado, na presenc¸a de
filtrac¸a˜o adicional na˜o e´ observada uma concordaˆncia. Ale´m disso, o intervalo de potencial
do tubo utilizado na pra´tica cl´ınica e´ maior quando comparando os intervalos indicados
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pelos resultados de simulac¸a˜o Monte Carlo e experimentais.
Na sala 2 os exames sa˜o realizados em uma condic¸a˜o mais otimizada em relac¸a˜o
aos exames realizados na sala 1, devido a presenc¸a da filtrac¸a˜o adicional. Pore´m, uma
reduc¸a˜o no potencial do tubo utilizado na sala 2 poderia ser indicada visando melhorar o
desempenho em reduzir a dose e/ou aumentar a qualidade da imagem. Ale´m disso, um
aumento na filtrac¸a˜o adicional na sala 2 e inclusa˜o na sala 1 tambe´m proporcionaria um
melhor desempenho em otimizac¸a˜o.
A comparac¸a˜o dos resultados obtidos neste trabalho e os dados cl´ınicos tanto
do CAISM quanto do Inrad mostram uma possibilidade de reduc¸a˜o de dose, mantendo a
qualidade da imagem, ao utilizar os paraˆmetros de exposic¸a˜o obtidos neste trabalho, e,
tendo como consequeˆncia um menor risco a` sau´de de pacientes pedia´tricos.
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Cap´ıtulo 5
Concluso˜es
Os paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o em radiologia pedia´trica puderam ser obti-
dos por simulac¸a˜o Monte Carlo e me´todos experimentais. Foi observado que a grandeza
FOMCNR,DEP e´ a mais adequada para determinac¸a˜o de paraˆmetros o´timos em radiogra-
fia de to´rax, uma vez que a dose de entrada na pele (DEP) pode ser facilmente obtida
experimentalmente e a CNR e´ uma grandeza que quantifica a qualidade da imagem que
considera tanto contraste quanto ru´ıdo na imagem.
Os resultados mostraram que a inclusa˜o de filtrac¸a˜o adicional sempre apresenta
um aumento no desempenho em reduzir a dose e/ou aumentar a qualidade da imagem
em relac¸a˜o ao caso sem filtrac¸a˜o adicional. Filtros adicionais que produzem os espectros
mais estreitos, em termos de distribuic¸a˜o de energia, apresentam o melhor desempenho.
Dentre os filtros adicionais estudados, o uso de filtros de cobre com espessuras maiores que
0,6 mm apresentaram os maiores valores de FOMCNR,DEP . Pore´m, filtros desta espessura
e material resultam em uma alta atenuac¸a˜o do feixe incidente de raios X. Sendo assim,
filtros adicionais de 0,2 mm de cobre mais 2 mm de alumı´nio mostram-se uma alternativa
para aplicac¸o˜es cl´ınicas. Neste caso, o fator de melhoria de dose e/ou qualidade da imagem
diminui, pore´m, ha´ uma menor atenuac¸a˜o do feixe, reduzindo os problemas relacionados a`
necessidade de tempo de exposic¸a˜o e/ou limitac¸o˜es da capacidade te´rmica do tubo de raios
X. Estes resultados abrem a oportunidade de investigar outros tipos de filtros adicionais que
apresentam uma menor atenuac¸a˜o do feixe, pore´m, produzindo espectros mais pro´ximos a
um feixe monoenerge´tico.
Ale´m disso, constatou-se que o tipo de detector, distaˆncia fonte-detector, pre-
senc¸a de grade antiespalhamento e grandeza dosime´trica tem pequena influeˆncia na decisa˜o
de potencial do tubo e filtrac¸a˜o adicional o´timos.
Os estudos experimentais apresentaram boa concordaˆncia com os resultados de
simulac¸a˜o Monte Carlo quanto a escolha de filtrac¸a˜o adicional. No entanto, o intervalo
do potencial de tubo o´timo e´ maior para os resultados obtidos experimentalmente, pro-
vavelmente devido ao processo de leitura da placa de imagem e de conversa˜o da energia
detectada em valor de pixel que na˜o foi modelada na simulac¸a˜o Monte Carlo.
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A comparac¸a˜o dos resultados deste trabalho com os protocolos internacionais
e os utilizados na pra´tica clinica mostraram que e´ poss´ıvel reduzir a dose mantendo a
qualidade da imagem utilizando as condic¸o˜es de exposic¸a˜o obtidas neste trabalho. Isso
possibilitaria a reduc¸a˜o do risco a` pacientes pedia´tricos e mostrando a importaˆncia deste
trabalho.
O estudo da DQE mostrou que menores valores do produto corrente-tempo
apresentam uma melhor performance em converter o sinal de entrada para a SNR de
sa´ıda. No entanto, a reduc¸a˜o do mAs e´ limitada para obter uma CNR e SNR mı´nimas na
imagem para que garanta a sua qualidade. Desta forma, mais estudos sa˜o necessa´rios para
determinar o valor mı´nimo mAs.
Limitac¸o˜es do Estudo
Espessuras de PMMA de 5, 10 e 15 cm foram selecionadas para aproximar a
espessura de to´rax pedia´tricos t´ıpicos, cobrindo a faixa eta´ria de um bebeˆ prematuro ate´
uma crianc¸a de 5 anos. Devido a variabilidade da espessura de crianc¸as, as espessuras de
PMMA conseguem descrever somente o paciente me´dio e na˜o uma representac¸a˜o exata do
to´rax pedia´trico.
Com relac¸a˜o a simulac¸a˜o Monte Carlo, a principal limitac¸a˜o consiste da na˜o
simulac¸a˜o do processo de conversa˜o de sinal e leitura da placa CR, que pode justificar as
diferenc¸as observadas entre os intervalos de potencial do tubo o´timos obtidos experimen-
talmente e por simulac¸a˜o Monte Carlo.
O estudo da grade antiespalhamento realizado neste trabalho foi feito para ape-
nas uma configurac¸a˜o de grade e teve o objetivo de determinar a sua influencia na decisa˜o
do espectro o´timo. Pore´m, protocolos internacionais indicam na˜o usar a grade antiespalha-
mento para rece´m nascidos, para crianc¸as maiores, dependendo da espessura do paciente,
pode ser necessa´rio o uso da grade antiespalhamento [3, 16, 17]. Vale ressaltar que na˜o ha´
uma concordaˆncia nos protocolos quanto a partir de que idade e/ou espessura de paciente
e´ necessa´rio o uso da grade [3, 16, 17]. Portanto, para determinar as condic¸o˜es em que o
uso da grade traz um maior benef´ıcio do que risco e´ necessa´rio um estudo aprofundado de
va´rias configurac¸o˜es de grade e diferentes espessuras de paciente.
Experimentalmente, a principal limitac¸a˜o foi a disponibilidade de placas de
cobres de apenas 1 mm de espessura. A indicac¸a˜o de usar filtrac¸a˜o adicional com espessuras
maiores ou iguais a 0,6 mm foi baseado no comportamento da FOM nas simulac¸o˜es Monte
Carlo.
Os resultados experimentais mostraram que e´ poss´ıvel obter imagens com fil-
trac¸a˜o adicional de 1 mm de cobre e ı´ndice de exposic¸a˜o adequado no equipamento do
CAISM. No entanto, os resultados experimentais foram obtidos para somente um tubo
de raios X, com diferentes equipamentos podendo ter diferentes limitac¸o˜es de capacidade
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te´rmica. Ale´m disso, na pra´tica cl´ınica ha´ uma preocupac¸a˜o em manter o tempo de expo-
sic¸a˜o baixo para reduzir artefatos devido a respirac¸a˜o do paciente. Neste trabalho, na˜o foi
poss´ıvel considerar este fator na simulac¸a˜o Monte Carlo e nos me´todos experimentais, uma
vez que as estruturas de contraste na˜o se movimentavam.
Perspectivas futuras
Atrave´s dos resultados obtidos neste trabalho, pode-se propor:
• Utilizar um modelo antropomo´rfico de objeto simulador de to´rax;
• Realizar estudos de simulac¸a˜o Monte Carlo e estudos experimentais de detectores DR
e diferentes configurac¸o˜es de grade antiespalhamento;
• Adquirir maior nu´mero de dados de DQE variando o potencial do tubo e o produto
corrente-tempo em um maior intervalo;
• Determinar os paraˆmetros o´timos de exposic¸a˜o e o fator de melhoria da dose e/ou
qualidade da imagem para outros tipos de filtros de diferentes materiais e pesquisar
novas combinac¸o˜es de filtros.
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Apeˆndice A
Produc¸a˜o Bibliogra´fica
Este apeˆndice conteˆm os trabalhos desenvolvidos durante o projeto de mestrado,
composto por resumos publicados em anais de congresso e resumos aceitos a serem publi-
cados.
A.1 Resumos publicados em anais de congressos
• Hitalo Rodrigues Mendes; Alessandra Tomal. (2017). Calculo de Fator de Re-
troespalhamento para Radiologia Pedia´trica usando Simulac¸a˜o Monte Carlo, no XXII
Congresso Brasileiro de F´ısica Me´dica, Ribeira˜o Preto.
• Hitalo Rodrigues Mendes; Alessandra Tomal. (2017). Otimizac¸a˜o em Radiologia
Pedia´trica usando Figura De Me´rito, no XXII Congresso Brasileiro de F´ısica Me´dica,
Ribeira˜o Preto.
• Hitalo Rodrigues Mendes; Alessandra Tomal. (2017). Calculation Backscatter
factors for pediatric diagnostic radiology using Monte Carlo Methods, In Physica
Medica, Volume 42, Supplement 1, 2017, Page 31. MCMA 2017, Na´poles.
• Hitalo Rodrigues Mendes; Alessandra Tomal. (2016). Simulac¸a˜o Monte Carlo
da dose para Radiologia Pedia´trica, no XXI Congresso Brasileiro de F´ısica Me´dica,
Floriano´polis.
A.2 Trabalhos aceitos para apresentac¸a˜o em congres-
sos
• Hitalo Rodrigues Mendes; Alessandra Tomal. (2018). Optimization in Pediatric
Radiology though Figure of Merit by Monte Carlo Simulation, no 2018 World Congress
on Medical Physics and Biomedical Engineering, Praga.
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Apeˆndice B
Me´tricas da Qualidade do Feixe de Raios
X simulados
Este apeˆndice apresenta tabelas com as grandezas usadas para quantificar a
qualidade do feixe de raios X obtidos por meio do software SpekCalc [38]: a camada
semirredutora (CSR), a energia me´dia e o rendimento do tubo.
Foram obtidos espectros para potencias de tubo de 40 a 130 kV, com e sem a
presenc¸a de filtros adicionais. Os filtros adicionais sa˜o de alumı´nio e cobre, com espessuras
variando de 0,5 a 2,0 mm para o alumı´nio e 0,2 a 1,0 mm para o cobre. A tabela B.1
mostra a CSR, Energia Me´dia e Rendimento dos feixes obtidos.
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Apeˆndice C
Caracterizac¸a˜o do Tubo de Raios X
Foi verificada a linearidade entre o produto corrente-tempo (mAs) e o kerma no
ar (Kar), a camada semiredutora e a exatida˜o do potencial do tubo de raios X. Os testes
foram realizados seguindo a Resoluc¸a˜o – RE/ANVISA no 64 [92] e a Portaria 453 [18].
Rendimento
Foram realizadas exposic¸o˜es de feixes de 40 a 120 kV sem a presenc¸a de filtros
adicionais, para valores de produto corrente-tempo entre 1 e 160 mAs, com DFD de 100 cm
e campo colimado para incidir somente na caˆmara de ionizac¸a˜o. Foram realizadas treˆs
exposic¸o˜es para cada valor de mAs determinando o Kar incidente para cada exposic¸a˜o.
A figura C.1 mostra o gra´fico do kerma no ar em func¸a˜o do mAs em escala log-log para
potenciais do tubo de 40 a 120 kV sem a presenc¸a de filtros adicionais.
A partir da figura C.1 percebe-se que ha´ de fato uma relac¸a˜o linear entre o mAs
e o kerma. A Resoluc¸a˜o – RE/ANVISA no 64 indica que a diferenc¸a percentual entre o
maior e menor valor do rendimento L(%) tem que ser menor que 20%. O valor de L(%)
calculado varia de 1 e 19%, sendo o menor valor para o potencial de tubo de 40 kV e o
maior para 120 kV, portanto esta´ dentro do aceita´vel pela ANVISA.
Foi avaliada tambe´m a linearidade entre kerma e mAs ao utilizar as filtrac¸o˜es
adicionais. Foram realizadas exposic¸o˜es para o potencial de 70 kV, valores de produto
corrente-tempo entre 1 e 160 mAs, com DFD de 100 cm e campo colimado para incidir
somente na caˆmara de ionizac¸a˜o. Foram adicionados filtros de 1 e 2 mm de alumı´nio e
1 mm de cobre. A figura C.2 mostra o rendimento do tubo de raios X para os casos sem e
com filtrac¸a˜o adicional.
Observa-se na figura C.2 que ao utilizar a filtrac¸a˜o adicional o valor do rendi-
mento do tubo de raios X diminui. O valor da diferenc¸a percentual entre o maior e menor
valor do rendimento L(%) permanece menor que 20% para cada filtrac¸a˜o adicional. Es-
tando assim, dentro do limite aceita´vel pela ANVISA.
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Figura C.1: Kerma no ar medido em func¸a˜o do produto corrente tempo para potenciais do
tubo de 40 a 120 kV sem a presenc¸a de filtros adicionais
Figura C.2: Rendimento do tubo de raios X medido em func¸a˜o do produto corrente-tempo
para um potencial do tubo de 70 kV com e sem filtrac¸a˜o adicional
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Camada Semirredutora
Foram realizadas medidas da camada semirredutora (CSR) utilizando filtros
de alumı´nio com espessuras variadas e caˆmara de ionizac¸a˜o. Foi utilizada a metodologia
detalhada na portaria 453 da ANVISA [18]. Foi determinado o valor de CSR para potenciais
de tubo entre 50 e 120 kV, sem a presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional e com a presenc¸a de filtros
de 1 e 2 mm de alumı´nio e 1 mm de cobre. A tabela C.1 mostra a CSR calculada para
potencial do tubo variando de 50 a 120 kV com e sem a presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional.
Tabela C.1: Camada Semirredutora medida experimentalmente com e sem a presenc¸a de
filtrac¸a˜o adicional
Potencial do tubo Sem filtrac¸a˜o adicional 1 mm Al 2 mm Al 1 mm Cu
(kV) (mmAl) (mmAl) (mmAl) (mmAl)
50 1,91 ± 0,01 2,13 ± 0,01 2,31 ± 0,01 4,6 ± 0,2
70 2,61 ± 0,04 2,85 ± 0,03 3,44 ± 0,06 6,92 ± 0,08
90 3,19 ± 0,01 3,82 ± 0,01 4,30 ± 0,01 8,77 ± 0,08
120 4,57 ± 0,02 5,04 ± 0,02 5,67 ± 0,08 11,04 ± 0,04
A portaria 453 da ANVISA [18] estabelece valores mı´nimos de CSR para cada
valor de potencial do tubo sem filtrac¸a˜o adicional. Os valores obtidos esta˜o acima dos
valores mı´nimos estabelecidos.
Exatida˜o do Potencial do Tubo
Para determinar a exatida˜o entre o potencial do tubo nominal e o medido foram
realizadas medidas com um medidor de potencial do tubo de leitura direta (Accu-kV,
RadCal, EUA), com DFD igual a 100 cm, valores de potencial entre 40 e 110 kV sem a
presenc¸a de filtrac¸a˜o adicional. A tabela C.2 mostra o valor de potencial do tubo nominal
(kVnominal), o medido (kVmedido) e o desvio relativo (d) entre os dois.
Tabela C.2: Potencial do tubo nominal, medido e desvio percentual
kVnominal kVmedido d(%)
50 48 ± 1 3,8
60 58 ± 2 3,5
70 65 ± 2 6,9
80 75 ± 2 6,9
90 84 ± 3 6,2
100 94 ± 3 6,3
110 101 ± 3 8,6
A portaria 453 da ANVISA estabelece que o valor ma´ximo de d deve ser menor
que 10%. Todos os valores de potencial do tubo esta˜o dentro deste intervalo.
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Apeˆndice D
Demonstrac¸a˜o Aplicabilidade Cl´ınica
O aumento do produto corrente-tempo (mAs) ao incluir uma filtrac¸a˜o adicional
pode ser estimado considerando em que se mante´m constante a dose no detector de imagem.
A dose depositada no detector para um feixe polienerge´tico e´ dada pela equac¸a˜o (D.1).∫ Emax
E=Emin
D(E)Ψ(E)dE (D.1)
Em que D(E) e´ a dose depositada no detector por nu´mero de histo´rias para
um feixe monoenerge´tico de energia E obtida por meio de simulac¸a˜o Monte Carlo, Ψ(E)
e´ a flueˆncia de energia obtida a partir do software Spekcalc [38]. A unidade de Ψ(E) e´
#fo´tons/(cm2 × keV × mAs). Portanto, a dose depositada no detector dada pela equac¸a˜o
D.1 e´ proporcional ao valor do produto corrente-tempo.
Para um caso sem filtrac¸a˜o adicional a dose total depositada no detector e´
definida pela equac¸a˜o (D.2).
Dts = mAss ×
∫ Emax
E=Emin
D(E)Ψs(E)dE (D.2)
Analogamente e´ poss´ıvel determinar a dose depositada para um caso com filtra-
c¸a˜o adicional (Dtf ). Se D
t
s = D
t
f , isto e´, a dose depositada no detector e´ igual para os casos
sem e com filtrac¸a˜o adicional, a raza˜o entre os produtos corrente-tempo (rmAs) e´ definida
pela equac¸a˜o D.3.
rmAs =
mAsf
mAss
=
∫ Emax
E=Emin
D(E)Ψs(E)dE∫ Emax
E=Emin
D(E)Ψf (E)dE
(D.3)
